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Une activité professionnelle qui exige de manipuler des charges combinée à de grandes 
élévations des bras augmente les chances de développer un trouble musculo-squelettique aux 
épaules. L’analyse de ces mouvements articulaires est essentielle car elle contribue à 
quantifier les contraintes appliquées aux structures musculo-squelettiques. Cette thèse propose 
un modèle innovant qui permet l’estimation de la cinématique du complexe de l’épaule, et 
l’utilise ensuite afin d’analyser la cinématique de levers de charge. Elle s’organise en trois 
sous-objectifs. 
Le premier concerne le développement et la validation d’un modèle cinématique le 
plus représentatif possible de l’anatomie du complexe de l’épaule tout en corrigeant les 
artéfacts des tissus mous par une optimisation multi-segmentaire. Ce modèle avec une 
fermeture de boucle scapulo-thoracique, impose à un point de contact scapulaire d’être 
coïncident au plan de glissement thoracique modélisé par un ellipsoïde mis à l’échelle pour 
chaque sujet. Le modèle qui a été utilisé comme référence lors des comparaisons du processus 
de validation bénéficie du « gold standard » de mesures directes des mouvements osseux. Le 
modèle développé en boucle fermée génère à peine plus d’erreurs cinématiques lors de 
mouvements dynamiques que les erreurs obtenues par les modèles existants pour l’étude de 
mouvements standards. 
Le second identifie et quantifie les mouvements articulaires de l’épaule influencés par 
la combinaison des effets de deux facteurs de risques : les hauteurs importantes d’agencement 
de la tâche (hauteurs de saisie et de dépôt) et les masses de charges (6 kg, 12 kg et 18 kg). Les 
résultats indiquent qu’il existe de nombreux pics d’angles articulaires qui sont influencés par 
l’interaction des deux effets. Lorsque la masse augmente, les modifications cinématiques sont 
plus importantes, en nombre et en amplitude, selon les différentes hauteurs de saisies et de 
dépôts de la charge. Les participants varient peu leur mode opératoire pour une saisie à 
hauteur des hanches en comparaison des épaules, et pour un dépôt à hauteur des yeux en 
comparaison aux épaules avec une charge plus lourde. 
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Un troisième s’intéresse au pic maximal d’accélération verticale de la charge dans son 
intensité et sa temporalité. Basée sur une analyse en composante principale des valeurs 
d’angles articulaires à cet instant, elle permet de caractériser les mouvements articulaires 
significatifs. Cette étude met notamment en évidence que la flexion du coude et l’élévation 
thoraco-humérale sont deux mouvements articulaires corrélés invariants à toutes les tâches de 
lever en hauteur quelles que soient la hauteur de dépôt et la masse de la charge. 
Le souci de réalisme du modèle développé et les analyses cinématiques menées 
ouvrent des perspectives en biomécanique occupationnelle et participent à l’effort de 
prévention des risques en santé et sécurité. 
Mots-clés : trouble musculo-squelettique, complexe de l’épaule, modélisation et analyse 
cinématique, fermeture de boucle scapulo-thoracique, interaction, hauteur, charge, tâche de 
lever, analyse en composante principale. 
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Abstract 
An occupation that requires handling loads combined with large elevation of the arms 
is associated with the occurrence of shoulders musculoskeletal disorder. The analysis of these 
joint movements is essential because it helps to quantify the stress applied to the 
musculoskeletal structures. This thesis provides an innovative model which allows the 
estimation of the shoulder complex kinematics and used it to analyze the joints kinematics 
during lifting tasks. It is organized into three sub-objectives. 
The first aim is the development and validation of a kinematic model the most 
representative as possible of the shoulder complex anatomy while correcting soft tissue 
artifacts through the use of global optimization. This model included a scapulothoracic closed 
loop, which constrains a scapular dot contact to be coincident with thoracic gliding plane 
modeled by a subject-specific ellipsoid. In the validation process, the reference model used the 
gold standard for direct measurements of bone movements. In dynamic movements, the closed 
loop model developed generates barely more kinematic errors that errors obtained for the 
study of standard movements by existing models. 
The second aim is to detect and quantify the shoulder articular movements influenced 
by the combined effects of two risk factors: task height and load weight. The results indicate 
that many peaks of joint angles are influenced by the interaction of height and weight. 
According to the different initial and deposits heights when the weight increases, the 
kinematics changes are substantial, in number and magnitude. The kinematic strategies of 
participants are more consistent when the weight of load increase for initial height lift at hips 
level compared to shoulders level, and for a deposit at eye level compared to shoulders. 
The third aim is to investigate the magnitude and temporality of the maximum peak 
vertical acceleration of the box. The significant joints movements are characterized with a 
principal component analysis of joint angle values collected at this instant. In particular, this 
study highlights that elbow flexion and thoraco-humeral elevation are two correlated invariant 
joint movements to all lifting tasks whatever the initial and deposit height, and weight of the 
load. 
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The realism of the developed shoulder model and kinematics analyzes open 
perspectives in occupational biomechanics and contribute to risk prevention efforts in health 
and safety. 
Keywords : musculoskeletal disorder, shoulder complex, kinematic modeling and analysis, 
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 Un trouble musculo-squelettique (TMS) est un terme qui englobe de nombreuses 
lésions inflammatoires et dégénératives des muscles, des tendons, des ligaments, des 
articulations et des nerfs périphériques (Punnett et Wegman, 2004). Les TMS sont la première 
cause de maladie professionnelle et représentent un coût équivalent à 40 % des dépenses de la 
Commission de la Santé et de la Sécurité du Travail (CSST) au Québec, soit près de 500 
millions de dollars seulement pour l’an 2000 (Aptel et St-Vincent, 2008). Aujourd’hui encore, 
les TMS font partie des problèmes de santé les plus dispendieux auxquels doit faire face la 
société et ces pathologies sont une des principales causes d'absentéisme au travail (Andersen, 
Haahr et Frost, 2007; Anderson, Adams, Bonauto, Howard et Silverstein, 2015; Marras, 
Cutlip, Burt et Waters, 2009). Selon l’institut national de santé publique du Québec, après le 
dos, l’épaule est la région du corps la plus affectée par les TMS développés lors d’une activité 
professionnelle (Michel et al., 2010). Le point essentiel en santé et sécurité est d’approfondir 
les connaissances relatives aux facteurs de risques liés au développement de TMS aux épaules. 
Une revue de littérature précise qu’il existe des associations entre certains facteurs de risques 
liés au travail et différents TMS spécifiques affectant les épaules (Van Rijn, Huisstede, Koes 
et Burdorf, 2010). Ces pathologies aux épaules sont couramment associées à deux facteurs de 
risques : les grandes élévations de l’épaule en hauteur (au moins 60°) et le développement de 
forces manuelles importantes (au moins 10% de la contraction maximale volontaire) (Mayer, 
Kraus et Ochsmann, 2012; Silverstein et al., 2008; Van der Windt et al., 2000; Van Rijn et al., 
2010). Parmi ces facteurs, une activité qui nécessite des mouvements de grande amplitude de 
l'épaule en flexion couplés à un effort physique soutenu au travail est associée au 
développement de TMS à cette articulation (Silverstein et al., 2008). Cette problématique 
sociétale questionne de nombreux champs scientifiques. À ce titre, la biomécanique, ou plus 
précisément la biomécanique occupationnelle, est concernée car elle amène des éléments de 
compréhension. Seulement, dans ce domaine, peu de travaux étudient le comportement des 
structures musculo-squelettiques du complexe de l’épaule impacté par ces deux derniers 
facteurs (Blache, Desmoulins, Allard, Plamondon et Begon, 2015). Mettre en évidence les 
modifications cinématiques que ces effets révèlent est complexe. En effet, les particularités 
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anatomiques de l’épaule compliquent son étude et sa modélisation, tout particulièrement 
lorsqu’il s’agit d’observer des mouvements de grandes amplitudes. Ce travail de doctorat 
cherche à comparer les mouvements articulaires du complexe de l’épaule dans l’optique 
d’identifier et de quantifier les modifications cinématiques qui s’opèrent lors de tâches 
manuelles ayant divers degrés d’exposition aux facteurs de risques que sont la hauteur et la 
charge physique. 
 Ce chapitre introductif expose dans une première partie les données générales relatives 
aux TMS, et plus particulièrement ceux qui affectent l’épaule. La seconde partie explique de 
quelle manière cette thèse s’inscrit dans une démarche de biomécanique occupationnelle. La 
troisième présente les mouvements articulaires de l’épaule. La quatrième partie est une 
description de deux facteurs associés au risque de développer un TMS à l’épaule : la hauteur 
de travail et la charge physique. 
1. Les TMS aux épaules 
 Au Québec, le nombre de nouveaux cas de TMS acceptés par la CSST par an est en 
moyenne de 46 400, même s’il diminue légèrement depuis le début des années 2000 (Michel 
et al., 2010). Ces auteurs rapportent que dans huit cas sur dix, ces TMS affectent le dos et/ou 
les membres supérieurs. Plus de la majorité des TMS se situent au niveau du dos (≈50%) et un 
tiers concerne les membres supérieurs (≈30%). D’autres mettent également en évidence que le 
dos et les membres supérieurs sont les parties du corps les plus exposées au risque de TMS 
associé au travail (Katz et al., 2000; Marras et al., 2009; Oleske, Andersson, Lavender et 
Hahn, 2000; Roquelaure et al., 2006). La région du dos est très étudiée et de nombreux travaux 
de recherches ont émis diverses recommandations et tenté d’apporter des solutions. Ceci est 
moins vrai pour le membre supérieur et particulièrement pour l’épaule. Selon l’Institut 
National de Santé Publique du Québec, l’épaule est le siège d’une lésion dans 46,5% des cas 
de TMS aux membres supérieurs (Michel et al., 2010). Ainsi entre 2005 et 2007, l’épaule 
représentait 9,2% des maladies professionnelles acceptées (Duguay, Boucher, Busque, 
Prud’homme et Vergara, 2012). Aux États-Unis, durant la période 2002-2010, l’état de 
Washington recense plus de 29 000 cas indemnisés de TMS aux épaules, ce qui représente 
7,1% de toutes les lésions professionnelles (Anderson et al., 2015). Les TMS à l’épaule 
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représentent un frein socio-économique, ces pathologies sont un handicap pour les travailleurs 
et les employeurs (Andersen, Clausen, Mortensen, Burr et Holtermann, 2012; Silverstein et 
Darrin, 2007; Silverstein, Viikari-Juntura et Kalat, 2002). Ces maladies ont inévitablement un 
impact majeur sur le système de santé puisque durant la période de 2002 à 2010, les TMS à 
l’épaule ont couté 416 millions de dollars à l’état de Washington (Anderson et al., 2015). Dans 
cette même étude, parmi toutes les différentes zones corporelles touchées, l'épaule est celle qui 
a le coût d’indemnisation direct moyen et médian le plus important par cas avec 
respectivement 60 298 $ et 28 228 $ par lésion. Ces montants s’expliquent principalement par 
une durée d’invalidité supérieure aux autres TMS. Pour chaque cas de TMS aux épaules, le 
temps de travail perdu, moyen et médian, est respectivement de 355 jours et 129 jours 
(Anderson et al., 2015). Les TMS représentent donc un coût excessif à la société, autant 
humain qu’économique. Cet impact sociétal handicapant suggère qu’une grande attention soit 
portée sur l’identification des facteurs de risques potentiellement à l’origine de TMS aux 
épaules (Grieve et Dickerson, 2008). 
 Les TMS de l'épaule sont concentrés dans les secteurs caractérisés par des activités de 
manutention manuelle. Les principaux secteurs de l'industrie concernés sont la construction, le 
transport, les services publics ainsi que les manufactures (Anderson et al., 2015). À l’origine 
d'inconfort, de douleurs, voire même de lésions, nous retrouvons dans une liste non exhaustive 
les métiers de la construction comme les échafaudeurs (Holmström et Engholm, 2003), les 
maçons (Entzel, Albers et Welch, 2007), les peintres (Stenlund, Lindbeck et Karlsson, 2002). 
Mais ils peuvent aussi bien se retrouver chez les travailleurs dans les usines d’assemblage 
automobile et de l’industrie du bois (Miranda, Viikari-Juntura, Martikainen, Takala et 
Riihimäki, 2001; Nur, Dawal et Dahari, 2014; Ulin et Keyserling, 2004), que ceux de 
l’élevage de la volaille, de la transformation du poisson et les coiffeurs (Cruz et Dias-Teixeira, 
2015; Nag, Vyas, Shah et Nag, 2012; Rosenbaum et al., 2013). De récents résultats suggèrent 
que les activités d’assemblage au détail (comme l’enfilage de perles) dans une manufacture 
peuvent provoquer de la douleur dans les trapèzes supérieur et médian, ainsi qu’un 
désalignement scapulaire; ces types d’exposition sont associés à un risque potentiel de 
douleurs au cou et aux épaules (Yoo et Yoo, 2014). Plusieurs revues de littérature ont permis 
de mettre en évidence l'association entre le développement de douleurs et/ou de lésions aux 
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épaules et l’exposition à de nombreux facteurs physiques, psychosociaux ou encore 
anthropométriques liés au travail (Kuijpers, Van der Windt, Van der Heijden et Bouter, 2004; 
Palmer et Smedley, 2007; Putz-Anderson et al., 1997; Van der Windt et al., 2000; Van Rijn et 
al., 2010). 
 Dans une proportion moindre que pour le dos, mais avec plus de complications, 
l’épaule est le siège de fréquents traumatismes. Dans certaines professions d’activité de 
manutention manuelle, les TMS aux épaules affectent des travailleurs. Des facteurs de risques 
sont pointés comme étant à l’origine de TMS. Parente de la biomécanique, la biomécanique 
occupationnelle permet par son approche de quantifier le chargement des structures musculo-
squelettiques occasionné par l’exposition à ces facteurs de risques. 
2. Une démarche en biomécanique occupationnelle pour 
l’étude des TMS 
 Traditionnellement, ce sont les disciplines comme la biomécanique, la physiologie et 
d’autres sciences humaines qui forment le support théorique des connaissances émises pour la 
prévention des TMS (Marras et al., 2009). Parmi ces divers champs scientifiques, la 
biomécanique occupe une place privilégiée. Elle apparaît comme un champ interdisciplinaire 
dans lequel les connaissances provenant des sciences naturelles, médicales et du génie 
mécanique sont utilisées pour évaluer les fonctions du corps (Karwowski et Marras, 1998). 
Une hypothèse majeure en biomécanique est que le comportement du corps est régi selon les 
lois et concepts de la mécanique newtonienne. Elle est donc considérée comme étant 
l’application de la physique à l’étude de tout organisme vivant, à l’étude des forces engendrées 
ou subies par l’organisme et leurs effets sur son mouvement ou ses déformations (Allard, 
Dalleau, Begon et Blanchi, 2011). Elle vise notamment à comprendre et à connaître les 
capacités motrices fonctionnelles au travers de l’analyse du mouvement humain (Winter, 
2009). Le corps humain est ainsi considéré comme un système articulé entre les os qui sont un 
support et les muscles qui sont les moteurs internes permettant le mouvement. Au XIX
ème
 
siècle, Jules-Etienne Marey a été l’un des précurseurs de cette discipline scientifique. Au 
moyen d’un appareil révolutionnaire pour l’époque, le fusil photographique, il développe les 
prémices d’une approche dynamique et cinématique du mouvement humain. La dynamique 
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s’intéresse aux forces qui causent le mouvement tandis que la cinématique, grâce à une 
décomposition temporelle, se focalise sur leurs effets, sans se préoccuper de leurs causes. 
 La cinématique est l’étude du mouvement d’un point de vue géométrique. Une des 
approches cinématiques possible consiste à modéliser le corps humain sous la forme d’une 
arborescence de chaînons corporels reliés entre eux par des articulations (Andrews, 1995; 
Fohanno, Begon, Lacouture et Colloud, 2014). Il est alors envisageable d’étudier les angles 
articulaires, c’est-à-dire les angles relatifs d’un chaînon par rapport à celui qui le précède dans 
l’arborescence. Des techniques sont développées pour déterminer les angles articulaires au 
cours du temps avec des méthodes non invasives, en utilisant par exemple des marqueurs 
placés sur la peau (Bourne, Choo, Regan, Mac Intyre et Oxland, 2009; Jackson, Michaud, 
Tétreault et Begon, 2012). Estimer les orientations tridimensionnelles de segments comme la 
clavicule et la scapula à partir de marqueurs positionnés sur la peau est réalisable mais reste un 
exercice difficile (Bourne, Choo, Regan, Mac Intyre et Oxland, 2011; Jackson et al., 2012). 
Nous abordons ultérieurement cette difficulté et rappelons qu’appréhender le problème des 
TMS par une analyse cinématique est le thème central des travaux de recherches que nous 
développons dans cette thèse. 
 La branche de la biomécanique en lien avec l’ergonomie est nommée la biomécanique 
occupationnelle ou industrielle (Karwowski et Marras, 1998). L’ergonomie et la biomécanique 
occupationnelle sont deux disciplines consubstantielles car elles rassemblent des 
connaissances sur le fonctionnement de l'homme en activité professionnelle. L’apport de 
l’ergonomie réside dans l’élaboration de connaissances, mais aussi dans l’utilisation et le 
développement de méthodes visant à mieux comprendre et à anticiper les principales 
caractéristiques de l’activité professionnelle (St-Vincent, 2011). Ces auteurs rappellent que 
l’ergonomie s’efforce d’améliorer les situations de travail autant pour la santé et la sécurité des 
travailleurs, que pour l’efficacité et la qualité des systèmes de production de biens et de 
services. L’ergonomie tente ainsi de limiter l’usure du travailleur dans son emploi afin d’éviter 
la blessure, et les TMS sont considérés depuis de nombreuses années comme des blessures 
d’usure (Hatzfeld, 2011). Un domaine de spécialisation de l’ergonomie est nommé ergonomie 
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physique. Selon le CNAM
1, elle s’intéresse aux caractéristiques anatomiques, 
anthropométriques, physiologiques et biomécaniques de l’homme dans leur relation avec 
l’activité physique. Les thèmes pertinents dans ce domaine comprennent les postures de 
travail, la manipulation d’objets, les mouvements répétitifs, les troubles musculo-
squelettiques, la disposition du poste de travail, la sécurité et la santé. La biomécanique 
occupationnelle est quant à elle : « l’étude de l’interaction physique entre le travailleur et ses 
outils, machines et matériels, de manière à améliorer la performance des travailleurs tout en 
minimisant le risque de blessures musculo-squelettiques » (Chaffin, Andersson, Martin et al, 
1999). Son but est de quantifier le chargement musculo-squelettique afin d’apprécier le degré 
d’exposition à un ou plusieurs facteurs de risques liés à l’exécution de tâches professionnelles 
(Chaffin et al., 1999; Karwowski et Marras, 1998). La biomécanique occupationnelle apparait 
alors comme une discipline de recherche prometteuse pour l’étude des TMS. 
 L’objectif d’une approche en biomécanique occupationnelle est d’améliorer l’interface 
entre l’homme et son environnement de travail afin de réduire les blessures musculo-
squelettiques liées à son activité en termes d’incidence et de coût (Lavender et Rajulu, 1995). 
De nombreux facteurs liés à l’environnement de travail apparaissent dans la littérature 
épidémiologique comme potentiellement à l’origine de TMS. Ces facteurs, identifiés à la 
figure 1, sont les facteurs liés au lieu de travail, les facteurs anthropométriques, et psycho-
sociaux. Par exemple, les facteurs de risques liés au lieu de travail comprennent de 
nombreuses variables mesurées lors d’une évaluation ergonomique, comme la masse de l’objet 
levé, la fréquence de lever, la hauteur d’origine et de dépôt d’une tâche de lever. 
                                                          
1
 Conservatoire National des Arts et Métiers 
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Figure 1: Les mouvements du corps sont une composante centrale qui fait le lien entre les 
différents facteurs de risques et la performance et\ou la blessure lors de l’accomplissement d’une tâche 
de travail (Figure adapté d’Allard, Stokes et Blanchi, (1995)). 
 Ce travail de doctorat se focalise sur l’analyse d’une tâche manuelle où les 
modifications du mouvement sont des composantes intégrales de la performance dans sa 
réalisation. Dans de nombreux environnements de travail, la contrainte imposée au 
mouvement humain est déterminée par le lieu et l’activité réalisée (Allard et al., 1995). Cela 
signifie qu’une tâche particulière, par la nature de son design, induit une séquence de 
mouvements particulière. Dans ces circonstances, le changement de l’environnement de travail 
devrait donc provoquer une modification du mouvement nécessaire à l’accomplissement de la 
tâche. À partir de ces mouvements, une approche en biomécanique occupationnelle cherchera 
à mieux comprendre le fonctionnement des éléments moteurs mis en jeu. Les modifications 
des mouvements articulaires peuvent être aussi le fruit d’altérations lorsque les muscles, les 
tendons, ou les articulations ne se comportent pas comme prévu. Des profils cinématiques 
scapulaires anormaux contribuent vraisemblablement à la manifestation de douleurs et au 
développement de pathologies de l'épaule (Kibler, 1998; Ludewig, Cook et Nawoczenski, 
1996). Chercher à expliquer les raisons pour lesquelles une situation plutôt qu’une autre se 
produit, c’est essayer de comprendre la nature même du mouvement (Allard et al., 1995). Mais 
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comprendre les mouvements de l’épaule et analyser ses paramètres articulaires lors d’une 
tâche manuelle nécessitent une présentation anatomique et une définition des mouvements 
articulaires de ce complexe. 
3. Définition des mouvements articulaires de l’épaule 
 L’épaule est composée de quatre articulations et d’une trentaine de muscles (Inman, 
Abbott et Saunders, 1944). Le terme de complexe articulaire de l’épaule est employé pour 
caractériser cet ensemble, (Van der Helm, Veeger, Pronk, Van der Woude et Rozendal, 1992) 
parle même de constellation d’os. Le chargement externe et les forces inertielles des membres 
supérieurs sont transmis au thorax par l’intermédiaire des os de la ceinture scapulaire et des 
muscles qui traversent ces articulations (Van der Helm, 1994a). L’épaule humaine est un 
complexe articulaire qui peut être considéré comme un parfait compromis entre la mobilité et 
la stabilité (Veeger et Van der Helm, 2007). Elle est mobile car son amplitude de mouvement 
dépasse celle des autres articulations du corps humain (Southgate et al., 2009). Elle est stable 
parce que la scapula ou l'omoplate fournit une base stable pour les mouvements de grandes 
amplitudes de l’humérus (Poppen et Walker, 1976). Le mouvement d'ensemble de l'épaule est 
une combinaison de rotations à chacune de ces quatre articulations qui la constituent. La 
combinaison permet de multiples interactions articulaires qui sont indispensables à de grandes 
élévations du bras (Ludewig, 2009). 
 Les modifications cinématiques sterno-claviculaires contribuent aux mouvements de 
l'épaule, et modifient particulièrement l’orientation de la scapula (Matsumura et al., 2013). La 
fonction de la clavicule est d’assister le mouvement de l’articulation gléno-humérale et d’aider 
à prévenir un pincement sous-acromial en contribuant à la stabilisation de l’épaule 
(Matsumura et al., 2013; Moseley, 1969). La clavicule fournit également une grande mobilité 
à la scapula, et à l’épaule. L’élévation sterno-claviculaire couplée à la rotation axiale permet 
près de la moitié de l’amplitude de rotation latérale de la scapula, qui est nécessaire aux 
élévations du bras supérieures à 120° (Inman et Saunders, 1946). La scapula est unie à la 
clavicule au niveau de l’acromion par quatre ligaments qui restreignent sa mobilité. En 
revanche, au niveau thoracique, aucun ligament ne restreint les mouvements scapulaires. Il 
existe un plan de glissement entre la paroi de la cage thoracique et la face antérieure de la 
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scapula : c’est la pseudo-articulation scapulo-thoracique. C’est essentiellement le recrutement 
des muscles scapulo-thoraciques qui va jouer le rôle de stabilisateur de la scapula et de 
l’épaule (Veeger et Van der Helm, 2007). Ce sont les contractions appropriées des muscles, 
principalement du grand dentelé et des trapèzes, qui assurent la fonction de stabilisation 
scapulaire en contraignant la scapula à rester plaquée et glisser autour de la face postérieure du 
thorax (Mottram, 1997). D’autres muscles comme les rhomboïdes, l’élévateur de la scapula et 
les muscles de la coiffe des rotateurs contribuent aussi à la stabilisation de la scapula (Culham 
et Peat, 1993; Veeger et Van der Helm, 2007). La quatrième articulation qui compose le 
complexe de l’épaule est l’articulation gléno-humérale. La stabilisation de la scapula et sa 
coordination avec l’humérus sont nécessaires pour que la tête humérale continue à faire face à 
la cavité glénoïdienne, limite les conflits sous-acromiaux, et permette d’atteindre l’amplitude 
maximale d’élévation du bras (Kibler, 1998; Lippitt et al., 1993; Poppen et Walker, 1976). Les 
mouvements thoraco-huméraux (mouvements du bras par rapport au thorax) mesurent 
globalement les mouvements de l’épaule (Doorenbosch, Harlaar et Veeger, 2003). Ce 
mouvement global comprend les multiples interactions articulaires entre chacune des 
articulations de l'épaule qui sont primordiales pour élever le bras au-dessus de la tête 
(Ludewig, 2009). Lors de grandes élévations du bras, la mobilisation des différentes 
articulations du complexe de l’épaule engendre de multiples rotations angulaires, la 
complexité qui en résulte rend ardue la modélisation cinématique de l’épaule. 
 On emploie généralement le terme degré de liberté pour caractériser les mouvements 
articulaires. Le rythme scapulaire ou scapulo-huméral décrit l’organisation et la contribution 
relative des degrés de liberté sur l’ensemble des articulations de l’épaule (Inman et Saunders, 
1946). Ce phénomène décelé pour la première fois par Codman en 1936 démontre que la 
contribution des mouvements scapulaires à l'élévation du bras suit un patron général dans 
lequel le mouvement de la scapula est responsable d'environ un tiers de l'élévation totale du 
bras. Chaque degré de liberté du complexe de l’épaule a sa propre mobilité tout en restant 
dépendant de celle des autres, c’est ce que l’on appelle les interactions articulaires (Ludewig, 
2009). Des modèles de régression linéaire ont tenté d’estimer ces interactions mais elles 
restent spécifiques aux mouvements ou aux positions réalisées durant le protocole 
expérimental (De Groot et Brand, 2001; Grewal et Dickerson, 2013). Au cours d’un 
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mouvement d’élévation du bras, les relations entre les degrés de liberté ne sont pas linéaires 
(Robert-Lachaine, Marion, Godbout, Bleau et Begon, 2015). Inman et al., (1944) observent 
une variété interindividuelle de la contribution de la scapula dans les 30° à 60° premiers 
degrés d’élévation du bras alors que Peat, (1986) estime que seule l’articulation gléno-
humérale est sollicitée en-dessous de 30°. Cette variabilité articulaire n’est pas prise en compte 
dès lors que les mouvements articulaires de l’épaule sont définis à partir d’un ensemble de 
relations linéaires (De Groot et Brand, 2001; Grewal et Dickerson, 2013). Il est alors 
impossible d’observer les interactions articulaires de l’épaule spécifiques au sujet, qui sont en 
relation avec la fonction musculaire et qui permettent de comprendre les potentiels 
mécanismes d’anormalité du mouvement (Ludewig et Braman, 2011). Prendre en compte les 
interactions articulaires dans une analyse cinématique a été réalisé pour le dos (Burgess, 
Hillier, Keogh, Kollmitzer et Oddsson, 2009), mais à notre connaissance aucune étude en 
biomécanique occupationnelle n’a exploré cette piste pour les mouvements du complexe de 
l’épaule. C’est la raison pour laquelle, une approche robuste doit être développée et utilisée 
afin d’obtenir la cinématique de l’épaule dans son ensemble. 
 La fonctionnalité de ce complexe articulaire est généralement évaluée par la mesure 
des angles articulaires, et de l’équilibre entre sa mobilité et sa stabilité (Veeger et Van der 
Helm, 2007). Le déséquilibre peut être le signe d’un dysfonctionnement. On comprend que si 
le compromis entre la mobilité et la stabilité est nécessaire, il peut être facilement perturbé par 
la défaillance de l'un des éléments du complexe de l’épaule (Cutti et Veeger, 2009). Dans ce 
cas, les adaptations des mouvements de l’épaule induites par un facteur peuvent devenir des 
altérations de la fonction de l’épaule. Il semble alors essentiel d’identifier ces facteurs de 
risques. 
4. Facteurs de risques de TMS aux épaules : la hauteur 
de travail et la charge physique manuelle 
 Les contraintes géométriques de l'espace de travail exigent fréquemment que les 
travailleurs adoptent des postures inconfortables/gênantes avec les bras en hauteur pour 
accomplir les tâches requises par leur emploi (Chaffin et al., 1999). Les variations de la 
prévalence des TMS entre les différentes professions de l’industrie de la construction suivent 
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les variations relatives à l’exposition physique de chaque emploi (Holmström et Engholm, 
2003). Leur étude montre par exemple que les TMS à l’épaule sont plus fréquents chez les 
échafaudeurs ou les peintres par rapport aux contremaîtres et aux employés de bureau. Plus 
récemment, les participants avec un niveau élevé et soutenu d'activité électromyographique 
(EMG) du trapèze supérieur durant les journées de travail ont trois fois plus de risques d’avoir 
de la douleur au cou et à l'épaule que le groupe avec un faible niveau d’activité EMG durant 
une période de 2,5 ans (Hanvold et al., 2013). Le trapèze supérieur, aussi appelé muscle 
sustentateur du bras, est un muscle qui est d’autant plus activé que l’élévation du bras est 
grande (Antony et Keir, 2010; Wickham, Pizzari, Stansfeld, Burnside et Watson, 2010). Des 
études rapportent une relation de causalité entre travailler avec les bras en hauteur (environ à 
90° d'élévation), et le développement de douleurs et/ou de blessures aux épaules (Grieve et 
Dickerson, 2008; Putz-Anderson et al., 1997; Van Rijn et al., 2010). Plus les bras sont 
maintenus en hauteur, plus les risques de développer un TMS aux épaules augmentent 
(Svendsen, Bonde, Mathiassen, Stengaard-Pedersen et Frich, 2004). Ils quantifient une 
relation d’exposition-réponse entre une augmentation du temps de travail avec de fortes 
élévations du bras et différents troubles de l'épaule vérifiés cliniquement. Dans une population 
de travailleurs d’une usine métallurgique par exemple, les temps d'exposition avec un ou deux 
bras au-dessus du niveau de l'épaule représentent de 6 à 21% du temps de travail (Forde et 
Buchholz, 2004). Ces auteurs suggèrent que ces temps d’expositions sont une des explications 
au grand nombre de TMS aux épaules chez les ouvriers de l’industrie métallurgique. Travailler 
avec les bras en hauteur est une situation quotidienne pour de nombreuses autres professions. 
Une revue de littérature portant sur des études longitudinales confirme les connaissances 
actuelles sur l'association entre l’exposition physique au travail avec les mains au-dessus du 
niveau de l'épaule et le développement de problèmes aux épaules (Mayer et al., 2012). 
 Par ailleurs, une forte relation linéaire négative est constatée entre la force maximale 
développée pour soulever un objet et l’augmentation de la hauteur verticale entre 1,30 m et 
1,70 m (Savage, Best, Carstairs, Ham et Doyle, 2014). Plus la tâche accomplie est effectuée en 
hauteur, plus l’activité EMG des principaux muscles mobilisateurs et stabilisateurs de l’épaule 
est augmentée (Herberts, Kadefors et Broman, 1980). La pression intra-musculaire moyenne 
des muscles sus-épineux et sous-épineux de l’épaule augmente continuellement de 0° jusqu’à 
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son maximum à 90° d’élévation du bras dans n’importe quel plan de l’élévation (Järvholm, 
Palmerud, Karlsson, Herberts et Kadefors, 1991). Comment évolue la pression intra-
musculaire des muscles de la coiffe des rotateurs au-delà de 90° d’élévation du bras ? Quelles 
sont les conséquences cinématiques du transport d’une charge entre différentes hauteurs 
situées au niveau des épaules et au-dessus ? Existe-t-il une différence dans les hauteurs, entre 
celle des yeux et celle des épaules? Aujourd’hui, peu d’éléments permettent d’expliquer les 
raisons pour lesquelles cette position articulaire avec les bras élevés est gênante, et dans quelle 
mesure le chargement musculo-squelettique affecte le membre supérieur en mouvement. 
 Quantifier le chargement musculo-squelettique représente un aspect majeur de 
l’activité en lien avec les TMS (Vézina, 2001). D’un point de vue biomécanique, ce 
chargement est directement influencé par la cinématique ou plutôt les orientations articulaires 
qui sont adoptées mais aussi par les forces à produire qui sont nécessaires à la réalisation 
d’une activité. Au Québec entre 2007 et 2011 sur l’ensemble des travailleurs indemnisés par la 
CSST pour des TMS associés à la manutention, 82,1 % ont pour cause un effort excessif 
(CSST, 2011). Parmi différents types d’efforts excessifs, 38 % se blessent en soulevant 
quelque chose et 13,6 % en tenant, transportant ou brandissant des objets. Les emplois 
qualifiés de physiquement exigeants et qui nécessitent d’accomplir des tâches de levers d’objet 
dans une posture gênante apparaissent comme deux contributeurs importants d’une douleur 
localisée au niveau du cou et des épaules (Sterud, Johannessen et Tynes, 2014). Ces 
statistiques mettent clairement en évidence que pour les manutentionnaires, une simple tâche 
de lever ou de descente de charge peut être une activité de travail comportant des risques. 
Saisir un objet, le lever afin de le déposer à la hauteur des épaules est une action courante sur 
de nombreux lieux de travail, comme elle l’est aussi dans la vie quotidienne. Le nombre de 
personnes avec des douleurs aux épaules s’étend au-delà de la population active car elles 
s’observent aussi à divers degrés dans la population générale (Luime et al., 2004; Sterud et al., 
2014). L’interaction existante entre une posture gênante avec les bras élevés en hauteur et 
l’accroissement de la charge physique manuelle pourrait être un facteur de risque 
supplémentaire dans le développement de blessures musculo-squelettiques aux épaules. Cette 
thèse vient enrichir cette thématique et pourvoir le manque d’études dédiées à la 
compréhension biomécanique de la sollicitation musculo-squelettique de l’épaule. 
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 Les douleurs aux épaules sont attribuées dans 65 % à 85 % des cas à une atteinte des 
muscles de la coiffe des rotateurs (Östör, Richards, Prevost, Speed et Hazleman, 2005; 
Vecchio, Kavanagh, Hazleman et King, 1995). La tendinopathie de la coiffe des rotateurs est 
le trouble le plus souvent déclaré à l’épaule (Östör et al., 2005; Van der Windt, Koes, De Jong 
et Bouter, 1995). L'étiologie de cette tendinopathie est multifactorielle, elle est attribuée à des 
mécanismes extrinsèques, intrinsèques ou une combinaison des deux (Seitz, McClure, 
Finucane, Boardman et Michener, 2011). Un pincement à l’épaule est un mécanisme 
extrinsèque fréquemment associé au développement ou à la progression de troubles de la 
coiffe des rotateurs (Braman, Zhao, Lawrence, Harrison et Ludewig, 2014; Ludewig et 
Braman, 2011; Michener, Mc Clure et Karduna, 2003). Certains auteurs rapportent également 
qu’une tendinopathie de la coiffe des rotateurs avec un signe de pincement est responsable de 
plus ou moins la moitié (44-57%) des diagnostics cliniques pour un dysfonctionnement de 
l'épaule (Östör et al., 2005; Van der Windt et al., 1995). Le pincement sous-acromial résulte 
d'une réduction de l'espace acromio-huméral à l’articulation gléno-humérale de l'épaule 
(Graichen et al., 2005; Neer, 1983). Ce pincement va appliquer une compression sur les 
structures de l'espace sous-acromial que sont : la bourse sous-acromiale ainsi que les tendons 
et muscles de la coiffe des rotateurs (Hughes, Green et Taylor, 2012; Michener et al., 2003). 
Des études cadavériques et in vivo indiquent que l'espace sous-acromial est ainsi réduit, et que 
certains muscles de la coiffe des rotateurs et leurs insertions subissent une forte pression, lors 
de postures de bras en flexion ou en abduction entre 60° et 120° d’élévation (Flatow et al., 
1994; Graichen et al., 2005; Hughes et al., 2012). Nous observons que de travailler avec les 
mains au-dessus du niveau de l'épaule est associé à un risque de pincement sous acromial 
(Miranda, Viikari-Juntura, Heistaro, Heliövaara et Riihimäki, 2005; Svendsen et al., 2004; 
Van Rijn et al., 2010). 
 Une activité qui nécessite de grandes amplitudes de l'épaule en flexion couplées à un 
développement de force avec les mains augmente les risques de développer un trouble à la 
coiffe des rotateurs (Silverstein et al., 2008; Van Rijn et al., 2010). Il a aussi été démontré que 
lors d’abduction du bras, augmenter de 10 N le poids appliqué sur le bord distal de l’humérus 
réduit l’espace sous-acromial (Graichen et al., 2005). Une tension excessive ou la sur-
utilisation de l’épaule sont une cause du syndrome de pincement sous-acromial, en particulier 
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pour la tendinopathie de la coiffe des rotateurs (Van der Windt et al., 1995). Pour des 
travailleurs masculins, un des facteurs de risques de l’apparition d’un syndrome de la coiffe 
des rotateurs (Odd ratio à 3,3 avec un intervalle de confiance à 95% entre 1,3 et 8,4) est la 
posture répétée avec les bras au-dessus du niveau de l'épaule (≥2 heures par jour) combinée à 
un grand effort physique perçu (Bodin et al., 2012). Les résultats de ces dernières études 
mettent clairement en évidence qu’une activité qui combine une grande élévation de l’épaule 






 L’objectif général de cette thèse est exploratoire, il se dote d’un outil 
d’analyse cinématique qui permettra de limiter, ou tout du moins de connaitre les 
erreurs intrinsèques liées à l’étude des mouvements articulaires du complexe de 
l’épaule. Il cherchera à documenter l’effet combiné de grandes élévations du bras 
couplées à une force développée avec les mains au travers d’analyses 
cinématiques tridimensionnelles focalisées sur le complexe de l’épaule. 
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II. Revue de littérature 
Des outils d’évaluation de l’exigence d’une tâche de travail en ergonomie physique 
permettent de quantifier la contrainte mécanique causée par le mouvement à l’aide de l’étude 
des postures du corps. Parmi les outils les plus utilisés par les ergonomes canadiens, il y a 
notamment l’équation de lever du NIOSH2 et l’outil d’évaluation rapide des membres 
supérieurs RULA
3
 (Pascual et Naqvi, 2008). L’équation de lever du NIOSH repose sur un 
modèle statique en deux dimensions. Ce modèle calcule les forces de réaction en compression 
et en cisaillement développées au niveau du disque intervertébral situé entre la première 
vertèbre sacrée et la cinquième vertèbre lombaire en fonction de différents facteurs qui 
contribuent à la posture. Ces facteurs sont par exemple la position des mains, les conditions 
expérimentales des tâches et des caractéristiques individuelles (Waters et Garg, 2009; Waters, 
Putz-Anderson, Garg et Fine, 1993). L’outil d’analyse ergonomique RULA se base sur les 
postures mais aussi sur la répétition, la fréquence et/ou la masse de la charge pour évaluer le 
chargement musculo-squelettique de l’opérateur (Mc Atamney et Corlett, 1993). Ces deux 
derniers outils mettent en évidence que la posture est un élément essentiel de l’évaluation 
ergonomique. La posture est évaluée en quantifiant les angles articulaires. En ce qui concerne 
les valeurs d’angles articulaires de l’épaule, elles sont récupérées par l’ergonome au moyen de 
méthodes d’observations qui reposent sur son interprétation lors du visionnage de l’activité du 
travailleur sur le terrain (Spielholz, Silverstein, Morgan, Checkoway et Kaufman, 2001). 
D’autres méthodes sont apparues, elles reposent sur des mesures en temps réel qui utilisent des 
capteurs fixés directement sur le sujet (David, 2005). Néanmoins, il existe des limites à la 
caractérisation de ces postures, elles sont dues en particulier à la non prise en compte des 
interactions articulaires tridimensionnelles lors des mouvements de l’épaule. En effet, les 
mouvements claviculaires et scapulaires restent difficilement quantifiables quelle que soit la 
méthode utilisée. Il semble donc judicieux de chercher à rendre plus performantes les 
méthodes cinématiques afin d’améliorer les évaluations qui y sont rattachées. Face à ce 
constat, développer un modèle cinématique de l’épaule permettant de rendre compte des 
                                                          
2
 Traduit de l’anglais : « National Institute for Occupational Safety and Health » 
3
 Traduit de l’anglais : « Rapid Upper Limb Assement » 
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mouvements tridimensionnels de la ceinture scapulaire est une alternative intéressante à 
explorer. En ce sens, une analyse cinématique du complexe de l’épaule est innovante dans le 
domaine de la biomécanique occupationnelle. Ainsi, ce chapitre se structure en deux parties. 
Dans une première sont présentées les méthodes qui permettent d’estimer les mouvements 
articulaires du complexe de l’épaule. Dans une seconde, sont exposées différentes méthodes 
d’analyse de ces mouvements en biomécanique occupationnelle. 
1. Estimation de la cinématique articulaire du complexe 
de l’épaule 
Cette première partie est le reflet de la démarche entreprise afin d’estimer la cinématique 
articulaire du complexe de l’épaule lors d’activités manuelles. Pour parvenir à ce but dans des 
études en milieu de travail ou en clinique, l’idéal est d’utiliser des méthodes non invasives. 
Les travaux qui se rapportent à la cinématique de ce complexe articulaire avec des méthodes 
non invasives font face à deux principales difficultés : 
 D’un point de vue anatomique, l’articulation de l’épaule est un mécanisme 
sophistiqué (Veeger et Van der Helm, 2007). Une représentation réaliste de ses 
mouvements rend sa modélisation articulaire complexe. 
 À partir de la position de capteurs actifs ou passifs placés sur la peau (approche 
non invasive), la mesure du mouvement des os du complexe de l’épaule est bruitée 
par les artéfacts de tissus mous. Ce sont particulièrement les mouvements des tissus 
mous qui recouvrent les os de la ceinture scapulaire qui vont générer des erreurs 
dans les estimations de la cinématique osseuse. 
Après avoir développé ces deux difficultés liées à l’estimation de la cinématique articulaire 
(sous-partie 1.1), les différents types de modèles cinématiques de l’épaule existants sont 
passés en revue (sous-partie 1.2). Ces modèles reposent sur un jeu de paramètres géométriques 
comme les positions des centres et axes articulaires. Les techniques couramment utilisées pour 
identifier et personnaliser ces paramètres sont alors présentées (sous-partie 1.3). Afin de 
reconstruire la cinématique articulaire en diminuant les artéfacts de tissus mous, nous verrons 
que la méthode d’optimisation globale est prometteuse pour étudier la cinématique du 
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complexe de l’épaule. Les caractéristiques de cette méthode sont détaillées dans la sous-partie 
(sous-partie 1.4), au même titre que la méthode traditionnellement utilisée pour les calculs 
numériques (sous-partie 1.5). Enfin, une description de la procédure de validation d’un modèle 
cinématique de l’épaule est réalisée (sous-partie 1.6). Nous conclurons cette partie en précisant 
l’orientation de la thèse et en formulant le premier sous-objectif spécifique. 
1.1 Difficultés liées à l’estimation de la cinématique articulaire de l’épaule 
1.1.1 L’épaule : un mécanisme articulaire complexe 
Le complexe articulaire de l'épaule est constitué du thorax, de la clavicule, de la 
scapula et de l’humérus, reliés entre eux par les articulations : sterno-claviculaire, acromio-
claviculaire et gléno-humérale (Netter, 2010). Ces articulations permettent un large éventail de 
mouvements tridimensionnels (Ludewig et al., 2009). Les mouvements en translation sont 
limités au niveau de l’articulation sterno-claviculaire par les ligaments sterno-claviculaires et 
costo-claviculaires tandis que pour l’articulation acromio-claviculaire, ce sont les ligaments 
coraco-acromial et acromio-claviculaire qui limitent ses translations (Netter, 2010). Le 
déplacement en translation vers le haut du centre de rotation de l’articulation gléno-humérale 
peut être supérieur à 1 cm en flexion ou en abduction maximale chez des sujets sains (Dal 
Maso et al., 2015; Dal Maso, Raison, Lundberg, Arndt et Begon, 2014). Observer les 
variations en translation des articulations implique d’avoir une représentation du mouvement 
des os avec une précision inférieure ou égale au millimètre. À titre d’exemple, ces derniers 
auteurs rapportent une erreur de mesure de la cinématique gléno-humérale inférieure à 
0,15 mm et 0,2°. Cette précision n’est accessible qu’au moyen de protocoles expérimentaux 
invasifs couplant une méthode d’imagerie par résonance magnétique à une mesure directe des 
mouvements osseux. C’est la raison pour laquelle, la plupart des modèles cinématiques du 
complexe de l’épaule ne considèrent que trois degrés de liberté en rotation à chacune de ces 
articulations. Les translations sont négligées par rapport aux rotations. La société 
internationale de biomécanique
4
 a émis des recommandations pour standardiser les 
                                                          
4 Traduit de l’anglais : « International Society of Biomechanics » (ISB) 
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conventions de rotation aux articulations sterno-claviculaire, acromio-claviculaire et gléno-
humérale (Wu et al., 2005), elles sont présentées à la figure 2 suivante : 
Axes Sterno-claviculaire
Zc La ligne qui relie les articulations sterno-claviculaire et acromio-claviculaire, pointant vers l’articulation acromio-claviculaire.
Xc La ligne perpendiculaire à Zc et Yt (axe vertical du thorax), pointant vers l'avant.




La ligne de connexion entre l’angle acromial et un autre repère anatomique : le trigonum spinae qui correspond à la racine de l’épine 
scapulaire situé sur le bord médial de la scapula en ligne avec l'épine scapulaire. Cet axe Zs pointe l’angle acromial.
Xs
La ligne perpendiculaire au plan formé par les trois repères anatomiques suivant: l'angle inférieur de la scapula, l’angle acromial, et le 
trigonum spinae , pointant vers l'avant. 





Yh La ligne reliant l’articulation gléno-humérale et le milieu de l'épicondyle latéral et l'épicondyle médial, pointant l’articulation gléno-humérale.
Xh La ligne perpendiculaire au plan formé par l’articulation gléno-humérale et les épicondyle latéral et médial. Cet axe Xh1 pointe vers l'avant.
Zh La ligne commune perpendiculaire à l’axe Yh et Zh, pointant vers la droite.
 
Figure 2: Présentation des articulations sterno-claviculaire (A), acromio-claviculaire (B) et gléno-
huméral (C) avec les systèmes de coordonnées segmentaires et les conventions de rotation proposées 
dans les recommandations de l’ISB (Wu et al., 2005).5 
Comprendre le mouvement tridimensionnel normal du complexe de l'épaule est une 
base essentielle à la compréhension des anomalies liées au mouvement (Ludewig et al., 2009; 
Mc Clure, Michener, Sennett et Karduna, 2001). Pour en faire l’analyse, les mouvements de ce 
complexe articulaire peuvent se modéliser. Il est possible de le représenter par une chaîne 
cinématique composée de chaînons corporels rigides reliés entre eux par une articulation 
(Dempster, 1965). Selon leurs caractéristiques, les articulations sont représentées par un, deux 
ou trois degrés de liberté en rotation. Elles peuvent également posséder des degrés de liberté 
en translation. Selon l’objectif de l’étude il faut s’assurer au préalable que la chaîne 
cinématique comporte un nombre de degrés de liberté suffisant pour obtenir une représentation 
adéquate des mouvements articulaires lors de la tâche étudiée. Analyser la cinématique 
articulaire du complexe de l’épaule nécessite de calculer les angles articulaires qui expriment 
les orientations relatives des axes du repère des segments distaux par rapport aux axes du 
                                                          
5
 le trigonum spinae correspond à la racine de l’épine scapulaire situé sur le bord médial de la scapula en ligne 
avec l'épine scapulaire 
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repère des segments proximaux. Ces angles relatifs permettent de décrire les mouvements 
angulaires d’un segment par rapport à celui qui le précède dans la chaîne cinématique. 
Quantifier ces angles fournit un indice de choix sur le comportement de la chaîne cinématique. 
Pour obtenir ces angles, des repères techniques dits « locaux » sont associés à chaque segment 
de la chaîne cinématique à l’aide des positions échantillonnées d’au moins trois marqueurs 
non colinéaires. Ainsi, à partir de données expérimentales non invasives qui permettent la 
construction de ces repères techniques, l’enjeu est d’obtenir la plus grande précision, et 
d’assurer la cohérence du modèle avec des concepts anatomiques. 
Une quatrième articulation constitue le complexe de l’épaule, c’est la pseudo-
articulation qui fait la connexion entre la scapula et le thorax : l’articulation scapulo-
thoracique (Brox, 2003; Cutti et Veeger, 2009). Les articulations du complexe de l’épaule 
forment un système qu’il est difficile de représenter fidèlement par des articulations 
mécaniques simples. Pour illustrer ce propos, il convient d’évoquer le mécanisme dit « en 
boucle fermé » par lequel la tête humérale est positionnée grâce à une fermeture de chaîne 
composée du thorax, de la scapula et de la clavicule (Veeger et Van der Helm, 2007). Les 
mouvements scapulaires sont contraints d’un côté par son bord médial, qui est pressé et glisse 
contre le thorax. De l’autre côté, ils sont contraints par l’articulation acromio-claviculaire, qui 
permet à l’acromion de bouger plus ou moins dans une sphère autour de l’articulation sterno-
claviculaire (Van der Helm, 1994a). Un changement de géométrie d’un des éléments de ce 
mécanisme fermé influence le comportement cinématique (Teubner, Gerstenberger et Burgert, 
1991). Il semble donc essentiel que le modèle soit adapté à l’anthropométrie des sujets 
expérimentaux afin d’obtenir une cinématique personnalisée. Différentes techniques 
innovantes ont été mises en œuvre pour ajuster au mieux les paramètres du modèle 
cinématique à chaque sujet. Parmi ces techniques permettant de personnaliser la position des 
centres de rotations articulaires, la méthode SCoRE (présentée dans la sous-partie II.1.3) 
pourrait améliorer l’estimation de la cinématique articulaire de l’épaule (Jackson et al., 2012). 
1.1.2 Les artéfacts des tissus mous de la ceinture scapulaire 
Comme données d’entrée du modèle cinématique de l’épaule, l’utilisation des positions 
de marqueurs cutanés est favorisée pour de nombreuses applications cliniques parce qu’elle est 
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non invasive (Jackson et al., 2012; Seth, Matias, Veloso et Delp, 2016). Cet attribut en fait 
aussi un candidat pour des applications en biomécanique occupationnelle. Cependant, 
l’estimation de la cinématique basée sur la trajectoire de marqueurs cutanés est bruitée par les 
mouvements des tissus mous, notamment la peau, les muscles et les tissus adipeux qui 
recouvrent les os (Cappozzo, Catani, Della Croce et Leardini, 1995; Lucchetti, Cappozzo, 
Cappello et Della Croce, 1998). Ces artéfacts des tissus mous affectent les positions des 
marqueurs cutanés qui ne reflètent donc pas directement les mouvements des os (Cappozzo, 
Catani, Leardini, Benedetti et Della Croce, 1996). En terme d’incertitude introduite dans la 
cinématique articulaire du membre supérieur, les degrés de liberté d’abduction-adduction et de 
rotation interne-externe sont les plus affectés par la propagation de l’erreur (Thouzé, 2014). 
Sur la rotation axiale de l’humérus, (Cutti, Paolini, Troncossi, Cappello et Davalli, 2005) ont 
estimé l’effet du mouvement des masses molles sur la cinématique du bras et remarquent que 
les erreurs peuvent atteindre 35°. Par la suite, ils mettent en œuvre un algorithme de 
compensation qui permet de réduire l’erreur quadratique de 9 à 3° en fonction des sujets 
(Cutti, Cappello et Davalli, 2006). De surcroît, l’incertitude générée par ces artéfacts n’est pas 
équivalente pour chaque individu, pour chaque mouvement réalisé, pour chaque segment et 
même pour chaque région d’un segment (Akbarshahi et al., 2010; Benoit et al., 2006; Dumas, 
Camomilla, Bonci, Chèze et Cappozzo, 2015; Stagni, Fantozzi, Cappello et Leardini, 2005; 
Thouzé, Monnet, Bélaise, Lacouture et Begon, 2016)).  
La scapula et la clavicule sont reconnues pour être les segments osseux du complexe de 
l’épaule les plus affectés par ces artéfacts avec l’erreur de la moyenne quadratique6 
généralement supérieures à 10° lors de mouvement standard d’élévation du bras dans un plan 
(Karduna, Mc Clure, Michener et Sennett, 2001; Šenk et Chèze, 2010; Seth et al., 2016). 
Concernant la clavicule, certains auteurs préfèrent ignorer la rotation axiale sterno-claviculaire 
car le mouvement des marqueurs cutanés permet difficilement de rendre compte de la rotation 
propre sous-cutanée de la clavicule (De Groot et Brand, 2001; Mc Clure et al., 2001). 
Concernant la scapula, l’utilisation de marqueurs cutanés placés sur celle-ci rend l’estimation 
de ses rotations difficile en raison de sa forme aplatie, des tissus mous qui la recouvrent et des 
mouvements sous-cutanés qu’elle opère (Šenk et Chèze, 2010). Par rapport à un repère osseux 
                                                          
6
 Traduit de l’anglais : « root mean square » (RMS) 
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scapulaire, le déplacement de certains marqueurs cutanés peut être supérieur à 8 cm au cours 
d’une élévation maximale du bras (Matsui, Shimada et Andrew, 2006). Enfin, la précision des 
mesures de la cinématique gléno-humérale à partir des positions de marqueurs cutanés ou de 
capteurs électromagnétiques est généralement inférieure à 5° pour le plan d’élévation et 
l’élévation tandis que la rotation axiale affiche une erreur absolue moyenne aux alentours de 
15° lors de mouvement en rotation interne-externe du bras (Tableau 1). Les valeurs 
répertoriées au Tableau 1 sont les erreurs quadratiques qui sont généralement observées pour 
l’estimation des mouvements articulaires sterno-claviculaires, scapulo-thoraciques et gléno-
huméraux. Les modèles de référence utilisent les positions de tiges intra-corticales calculées à 
partir des positions de marqueurs ou de capteurs électromagnétiques fixés sur les tiges. Les 
mouvements étudiés sont des mouvements standardisés comme les élévations du bras dans un 
seul plan (Bourne, Choo, Regan, Mac Intyre et Oxland, 2007; Hamming, Braman, Phadke, La 
Prade et Ludewig, 2012; Karduna et al., 2001; Prinold et Bull, 2014; Šenk et Chèze, 2010; 
Seth et al., 2016; Szucs et Borstad, 2015). 
Tableau 1: Erreurs moyennes d’estimation des mouvements articulaires sterno-claviculaire 
(SC), scapulo-thoracique (ST) et gléno-humérale (GH) qui sont retrouvées dans la littérature (Bourne 
et al., 2007; Hamming et al., 2012; Karduna et al., 2001; Šenk et Chèze, 2010; Seth et al., 2016; Szucs 




Rotation antérieur Postérieur -
Protraction Rétraction 13°
Sonnette interne Externe 20°
Bascule antérieur Postérieur 12°
Plan élévation antérieur Postérieur 2°
Élévation positive Négative 4°







Aujourd’hui, le développement d’un nouveau modèle de l’épaule pour une application 
en biomécanique occupationnelle ne devrait pas générer plus d’erreurs cinématiques que celles 
des modèles existants. Même si les positions de marqueurs cutanés permettent une estimation 
de la cinématique osseuse acceptable dans l’axe préférentiel du mouvement, l’amplitude des 
autres rotations est régulièrement faussée (Reinschmidt, Van den Bogert, Nigg, Lundberg et 
Murphy, 1997). Cet effet délétère sur la cinématique a fait émerger des méthodes innovantes 
basées sur des algorithmes de compensation de ces artéfacts (Thouzé et al., 2016). Un de ces 
outils mathématiques, détaillé ultérieurement, devrait être en mesure de minimiser l’impact du 
mouvement des masses molles sur l’estimation de la cinématique articulaire. 
1.2 Types de modèles cinématiques du complexe de l’épaule 
En général, les modèles biomécaniques du complexe de l'épaule sont répartis en deux 
groupes : les modèles en chaîne avec une boucle cinématique ouverte et les modèles en chaîne 
avec une boucle cinématique fermée. Ils se distinguent en fonction des structures anatomiques 
prises en compte dans la modélisation. Le modèle en boucle ouverte (section 1.2.1) n'a pas de 
contrainte entre le segment scapulaire et la surface de la cage thoracique alors que les modèles 
en boucle fermée (section 1.2.2) intègrent ce plan de glissement scapulo-thoracique. Le choix 
de l’un ou l’autre de ces deux modèles dépend donc de la fidélité « physiologique » que l’on 
souhaite obtenir pour la modélisation cinématique. 
1.2.1 Les modèles en chaîne cinématique ouverte 
Dans les chaînes en boucle ouverte, les modèles se différencient par le type 
d’articulation utilisé et la définition des degrés de liberté actionnant la ceinture scapulaire. Les 
mouvements de l’articulation gléno-humérale sont majoritairement modélisés avec trois 
degrés de liberté en rotation. C’est l’estimation des mouvements de la clavicule et de la 
scapula qui fait varier les approches méthodologiques. Les premiers modèles que l’on peut 
décrire sont ceux qui possèdent cinq degrés de liberté. Ils ont la caractéristique de modéliser 
les articulations sterno-claviculaire et acromio-claviculaire soit avec deux degrés de liberté en 
rotation, soit avec deux degrés de liberté en translation (Abdel-Malek et al., 2006; Lenarčič et 
Umek, 1994; Yang, 2003; Yang, Abdel-Malek et Nebel, 2003). Le modèle de Lenarčič, (1999) 
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à six degrés de liberté représente quant à lui la protraction-rétraction sterno-claviculaire, 
l’élévation-dépression sterno-claviculaire et permet les translations le long de l’axe 
longitudinal de la clavicule (Klopčar et Lenarčič, 2006). Les travaux d’Högfors, Sigholm et 
Herberts, (1987) sur des cadavres sont les premiers à développer l’idée que la configuration 
idéale avec des articulations sphéroïdes à chacune des articulations sterno-claviculaire, 
acromio-claviculaire et gléno-humérale est la plus appropriée pour représenter les 
mouvements articulaires. Cette même chaîne cinématique a été utilisée pour déterminer les 
angles articulaires de l’épaule de manière non invasive lors de mouvements dynamiques de 
participants (Jackson et al., 2012) (Figure 3). Toutefois, aucune validation du modèle 
cinématique n’est proposée. Comparer l’estimation de la cinématique du complexe de l’épaule 
de ce modèle en boucle ouverte avec des mesures directes des os demeure une perspective 
intéressante. 
 
Figure 3: Chaîne cinématique en boucle ouverte avec trois degrés de liberté en rotation à chacune des 
articulations sterno-claviculaire (SC), acromio-claviculaire (AC) et gléno-humérale (GH) du modèle de 
(Jackson et al., 2012). 
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En résumé, les modèles de chaînes en boucle ouverte sont des structures relativement 
simplifiées. Ils représentent habituellement l'épaule par deux ou trois segments articulés 
actionnés par cinq degrés de liberté pour le modèle le plus simple à neuf pour le plus 
complexe. Ce dernier modèle décrit à la Figure 3 comporte un nombre de degrés de liberté 
suffisant pour décrire anatomiquement les mouvements de l’épaule. Toutefois, ce modèle 
permet à la scapula de se mouvoir librement sans la contrainte d’être collée au thorax, ce qui 
peut conduire à une estimation non « physiologique » de sa cinématique. 
1.2.2 Les modèles en chaîne cinématique fermée 
La particularité des modèles en boucle fermée de l’épaule est qu’ils prennent en 
considération les contraintes imposées par l’articulation scapulo-thoracique. Le but de ces 
contraintes implémentées est qu’elles soient les plus représentatives possible des contraintes 
anatomiques appliquées à cette articulation. Un ellipsoïde ou la surface latérale d’un cône de 
révolution est généralement utilisé pour modéliser le plan de glissement scapulo-thoracique 
(Berthonnaud, Herzberg, Zhao, An et Dimnet, 2005; Maurel et Thalmann, 2000; Prinold et 
Bull, 2014). La fermeture de boucle cinématique de l’articulation scapulo-thoracique s’opère 
de différentes manières. Les travaux de Maurel, (1999) et Maurel et Thalmann, (2000) 
décrivent trois formes de contact scapulo-thoracique illustrés à la figure 4 : le contact point 
avec cinq degrés de liberté (a), le contact linéaire qu’ils nomment « bipode » actionné par 
quatre degrés de liberté (b) et le contact planaire appelé « tripode » possédant trois degrés de 
liberté (c). Les différentes formes de contact permettent trois, quatre ou cinq degrés de liberté 
selon le nombre de point de contact entre l'ellipsoïde et la scapula. Ainsi, le tripode permet 
trois degrés de liberté (deux en translations et un en rotation), le dipode permet quatre degrés 
de liberté (deux en translations et deux en rotations) et l'unipode permet cinq degrés de liberté 
(deux translations et trois rotations). Pour réaliser la fermeture de boucle, Maurel, (1999) 
choisit le point de contact après l’avoir comparé aux autres formes possibles (Figure 4). Cet 
auteur conclut que la modélisation de l’articulation scapulo-thoracique avec un point de 
contact scapulaire glissant sur un ellipsoïde thoracique est une alternative judicieuse pour 
décrire les mouvements de la scapula car elle est moins dépendante du réalisme de la surface 




Figure 4: La chaîne cinématique du modèle de Maurel, (1999) (en haut), et les trois formes de contact 
scapulo-thoracique avec ses degrés de liberté (en bas) qui sont nommés : « unipode » (a), 
« bipode » (b) et « tripode » (c). 
La position de ce point de contact scapulaire ainsi que les dimensions de l’ellipsoïde 
sont des paramètres essentiels pour ce type de modèle. En général, ce sont un ou deux points 
situés sur le bord médial de la scapula qui sont utilisés (Garner et Pandy, 1999; Maurel et al., 
1996; Tondu, Ippolito, Guiochet et Daidie, 2005; Van der Helm, 1994a). Toutefois, à partir 
d’une étude cadavérique, Sah et Wang, (2009) suggèrent que le point de contact soit 
positionné à proximité du barycentre entre trois autres points qui sont des repères anatomiques 
de l’os scapulaire : l’angle acromial, l’angle inférieur et le trigonum spinae7 (Figure 5). Nous 
tenterons de procéder de façon similaire lors du développement de notre modèle. 
                                                          
7
 Le trigonum spinae est un repère anatomique scapulaire : c’est la racine de l’épine scapulaire qui est situé au 




Figure 5: Représentation par trois points noirs des positions des trois repères anatomiques scapulaires 
que sont l’angle acromial (AA), l’angle inférieur (AI) et le trigonum spinae (TS) nécessaires à la 
localisation du point de contact scapulaire (point noir et rouge) suggéré dans l’étude de Sah et Wang, 
(2009) pour implémenter les contraintes de la fermeture de boucle scapulo-thoracique. 
Pour conclure, plus un modèle se rapproche de la structure anatomique du complexe de 
l'épaule, plus il sera capable de saisir les caractéristiques réelles de son mouvement (Van der 
Helm, 1994b). En ce sens, les modèles de chaînes en boucle fermée ont une plus grande 
précision et sont plus fiables que les modèles en boucle ouverte (Yang, Feng, Kim et Rajulu, 
2010). La fermeture de boucle est généralement implémentée sous la forme d’un point ou d’un 
plan scapulaire contraint d’être en contact avec le plan de glissement scapulo-thoracique 
(Maurel et Thalmann, 2000; Naaim, Moissenet, Dumas, Begon et Chèze, 2015; Tondu et al., 
2005). Une étude montre qu’en collectant des paramètres propres à chaque individu durant le 
protocole expérimental, il est possible d’ajuster les dimensions d’un ellipsoïde utilisé comme 
plan de glissement scapulo-thoracique (Prinold et Bull, 2014). Ces dimensions au même titre 
que d’autres paramètres du modèle doivent être identifiées au préalable pour chaque sujet afin 
d’obtenir une cinématique personnalisée. 
1.3 Méthodes d’identification des paramètres géométriques 
Dans le but de rendre les paramètres articulaires plus spécifiques au sujet, la position 
des centres et axes articulaires ainsi que la position et les dimensions de l’ellipsoïde sont 
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généralement déterminées par des approches prédictives ou fonctionnelles. Ces méthodes 
d’estimation de la position des centres et axes articulaires sont présentées dans une première 
section 1.3.1. Une seconde expose les différentes techniques de mises à l’échelle de la position 
et des dimensions de l’ellipsoïde (section 1.3.2). 
1.3.1 Positions des centres et axes articulaires 
Pour déterminer un axe de rotation ou un centre de rotation, certaines approches 
prédictives utilisent les positions de deux ou trois marqueurs anatomiques placés sur des 
repères osseux palpables (De Leva, 1996; O’Brien, Bodenheimer Jr, Brostow et Hodgins, 
1999). Un centre articulaire peut alors être le milieu entre deux marqueurs anatomiques (Sati, 
de Guise et Drouin, 1994; Wu et al., 2005).Une autre approche prédictive est celle qui utilise 
des modèles de régression linéaire à partir de mesures anthropométriques afin de localiser un 
centre de rotation (Meskers, Van der Helm, Rozendaal et Rozing, 1997). À partir des 
dimensions du segment considéré comme indéformable, le centre de rotation articulaire peut 
être déterminé. Un vecteur position est alors calculé dans le repère local lié au segment puis, 
au besoin, replacé dans le repère global. Ces approches sont parfois appelées : méthode par 
simple observation et restent les plus fréquemment utilisées car elles sont plus faciles à mettre 
en œuvre. Ces approches présentent toutefois des limites, comme l’erreur introduite par la 
distance entre le repère anatomique réel et le placement d’un marqueur posé sur la peau du 
sujet. 
Les approches fonctionnelles sont en général plus personnalisables que les approches 
avec modèle de régression linéaire. Elles sont préférées lorsque les repères osseux palpables 
sont éloignés du centre articulaire et lorsqu’elles sont de type sphéroïde avec trois degrés de 
liberté comme le sont les articulations sterno-claviculaire, acromio-claviculaire et gléno-
humérale (Della Croce, Leardini, Chiari et Cappozzo, 2005; Woltring, 1991). Pour estimer le 
centre de rotation entre deux segments, les approches fonctionnelles se basent sur le principe 
suivant : le centre articulaire est un point commun à deux repères formés par les segments 
proximaux et distaux en mouvements (Ehrig, Taylor, Duda et Heller, 2006; Leardini et al., 
1999). Lorsque ces méthodes sont utilisées dans une chaîne cinématique, il est nécessaire de 
réaliser des pré-tests incluant des mouvements plus ou moins standards dont le but est de 
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mouvoir le segment distal par rapport au segment proximal (Piazza, Erdemir, Okita et 
Cavanagh, 2004). 
Pour résumer, les approches prédictives sont préférées lorsque les repères anatomiques 
palpables sont proches du centre articulaire. C’est l’inverse pour les approches fonctionnelles. 
Les positions des centres articulaires sont des paramètres du modèle cinématique importants à 
évaluer car ils vont déterminer les longueurs segmentaires. La méthode fonctionnelle 
d’estimation du centre de rotation symétrique8, aussi nommée méthode SCoRE permet une 
estimation raisonnable du centre de rotation des articulations sphéroïdes à trois degrés de 
liberté à partir de la position de marqueurs collés sur la peau (Ehrig et al., 2006). Il est à noter 
que ces méthodes fonctionnelles sont moins précises lorsque les mouvements réalisés lors des 
pré-tests sont de faibles amplitudes (<15°) et elles impliquent un coût computationnel qui n’est 
pas toujours nécessaire (Piazza, Okita et Cavanagh, 2001). En effet, une récente étude réalisée 
au laboratoire S2M à l’aide de mesures invasives confirmerait ces propos (Michaud, Jackson, 
Arndt, Lundberg et Begon, 2016). C’est malgré tout la méthode SCoRE que nous utiliserons 
pour modéliser les articulations à trois degrés de liberté en rotation. 
1.3.2 Ajustement des dimensions de l’ellipsoïde thoracique 
Pour modéliser le plan de glissement scapulo-thoracique, il existe peu de méthodes qui 
permettent d’obtenir des paramètres de l'ellipsoïde spécifiques au sujet. (Bolsterlee, Veeger et 
Van der Helm, 2014) ont proposé une méthode prédictive de mise à l'échelle des paramètres 
de l'ellipsoïde à partir de la position de repères anatomiques situés sur le thorax, la clavicule et 
la scapula du sujet. Un modèle générique, basé sur la morphologie d’un cadavre, est ajusté en 
fonction de la palpation des repères propres à chaque individu. Ces auteurs rapportent que 
l’ajustement de leur modèle a conduit à réduire l’erreur quadratique de la cinématique 
claviculaire et scapulaire d’environ 4°, et dans certains cas de 8°. (Prinold et Bull, 2014) 
proposent une méthode permettant d'optimiser les paramètres de l'ellipsoïde à partir de la taille 
du sujet, de la position des repères anatomiques scapulaires (l’angle acromial, le trigonum 
spinae et l’angle inférieur) et des angles articulaires (sterno-claviculaire et acromio-
                                                          
8 Traduit de l’anglais : « symetrical center of rotation estimation » 
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claviculaire) dans trois positions statiques (les bras le long du corps en position de repos, les 
bras à l’horizontale à 45° du plan coronal et les bras en élévation maximale). Cette méthode 
permet d’améliorer l’estimation des orientations scapulaires par rapport à des mesures de 
référence obtenues de manière statique. Toutefois à notre connaissance, ces deux dernières 
méthodes n’ont pas fait l’objet de validation des estimations de la cinématique articulaire de 
l’épaule.  
Les travaux de Michaud et Begon, (2016) innovent encore pour définir l’ellipsoïde 
dont les paramètres géométriques sont optimisés localement afin de correspondre avec la 
surface thoracique sur laquelle glisse la scapula. Contrairement aux deux précédentes 
méthodes (Bolsterlee et al., 2014; Prinold et Bull, 2014), le but de l’ajustement de cet 
ellipsoïde ne se fait pas globalement en fonction des dimensions du thorax, mais localement 
pour coïncider avec la surface de glissement thoracique (Michaud et Begon, 2016). Dans ces 
travaux, les orientations scapulaires mesurées avec un Scapula Palpator (pris comme la 
référence) sont comparées aux orientations obtenues par quatre autres modèles cinématiques. 
D’après les auteurs, deux de ces modèles sont plus précis pour estimer la cinématique 
scapulaire. Ce sont ceux qui définissent l’ellipsoïde localement, soit par une approche 
prédictive qui la dimensionne en fonction de quinze repères scapulaires, soit par une approche 
fonctionnelle qui la détermine au moyen des positions de repères lors de différents 
mouvements d’épaule préalablement enregistrés. L’avantage de cette approche fonctionnelle 
est qu’elle peut être réalisée sans la confection de la sangle élastique équipée de marqueurs 
indispensables à la mise en œuvre de l’autre méthode. 
Dans cette thèse les méthodes fonctionnelles SCoRE des travaux de Ehrig et al., (2006) 
et de Michaud et Begon, (2016) précédemment citées sont privilégiées afin de personnaliser 
les paramètres du modèle cinématique. 
1.4 Reconstruction par l’approche globale 
Deux approches numériques permettent de compenser les artéfacts des tissus mous 
dans l’estimation de la cinématique articulaire (Andersen, Benoit, Damsgaard, Ramsey et 
Rasmussen, 2010; Leardini, Chiari, Della Croce et Cappozzo, 2005). La première approche, 
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dite d’optimisation locale, regroupe différentes techniques qui traitent chaque segment pris 
séparément. Tandis que la seconde approche, dite d’optimisation globale, considère 
l’ensemble des segments d’une chaîne cinématique. 
Par définition, les méthodes locales n’imposent pas de contraintes au niveau des 
articulations, ce qui constitue leur principale limite. Dans ce cas, la présence des artéfacts de 
tissus mous peut engendrer des translations aux articulations qui ne sont pas physiologiques, 
parfois même équivalentes à une dislocation articulaire (Leardini et al., 2005). Cet effet n’est 
pas désirable si l’on souhaite estimer les angles articulaires d’une chaîne cinématique 
complexe comme celle de l’épaule. 
La méthode de reconstruction par optimisation globale a l’avantage d’imposer 
implicitement des contraintes articulaires (Lu et O’connor, 1999). Les longueurs segmentaires, 
représentatives des os, sont considérées constantes. Ces longueurs sont généralement définies 
comme étant les distances comprises entre des centres ou axes articulaires (Ojeda, Martínez-
Reina et Mayo, 2014). Ce processus d'optimisation globale qui utilise les coordonnées de 
marqueurs a été initialement introduit pour l’étude de la cinématique des membres inférieurs 
lors de la locomotion humaine (Lu et O’connor, 1999). Certaines études montrent les 
bénéfices d’une approche par optimisation multi-segmentaire par rapport à l'optimisation 
locale pour améliorer l’estimation de la cinématique articulaire (Joao, Veloso, Amado, 
Armada-Da-Silva et Mauricio, 2014; Klous et Klous, 2010). La méthode de Lu et O’connor, 
(1999) se base sur la minimisation de la somme pondérée du carré des distances entre les 
positions de marqueurs mesurées (  ) et celle des positions de marqueurs déterminées par le 
modèle (  ). La solution au problème de cinématique inverse par optimisation globale est 
obtenue au moyen de l’équation suivante : 





‖  ( )    ‖
 
  
   
 (1)  
Ce problème est un système d’équations non linéaires généralement résolues au moyen 
d’algorithme de moindres carrés itératifs. Cette méthode d’optimisation globale donne 
davantage de précision au modèle dans l’estimation de l’orientation des segments. Cette 
approche est aussi utilisée pour le membre supérieur voire même pour l’épaule (Fohanno et 
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al., 2014; Jackson et al., 2012; Roux, Bouilland, Godillon-Maquinghen et Bouttens, 2002). 
D’autres techniques à partir des marqueurs comme l’augmentation de leurs nombres et leurs 
pondérations dans les reconstructions permettent encore d’améliorer la précision des 
estimations (Ausejo, Suescun et Celigüeta, 2011). L’optimisation multi-segmentaire d’une 
chaîne cinématique est une méthode innovante qui répond à cette préoccupation d’améliorer 
l’estimation de la cinématique articulaire (Fohanno et al., 2014). La technique retenue pour ce 
travail de doctorat est celle qui associe un algorithme non linéaire de moindres carrés pour 
minimiser le carré de la distance entre les positions des marqueurs reconstruites et mesurées 
(Lu et O’connor, 1999). Cette méthode prometteuse mérite d’être implémentée dans le 
développement d’un modèle cinématique du complexe de l’épaule. 
1.5 Méthode de calcul numérique 
La cinématique articulaire est l’étude d’un point de vue géométrique du mouvement 
des articulations. Pour déterminer les mouvements articulaires, il est nécessaire de définir un 
système de coordonnées composé d’une origine et de trois axes. Les rotations autour de ces 
axes vont permettre de décrire le mouvement. Le système de coordonnées peut être exprimé 
en coordonnées naturelles ou généralisées. Les systèmes de coordonnées segmentaires peuvent 
être construits à l’aide des coordonnées spatiales de trois points non colinéaires par segment 
(Spoor et Veldpaus, 1980). Dans les années 2000, l’ISB9 a standardisé la définition des 
« systèmes de coordonnées segmentaires » dits « anatomiques » et des « systèmes de 
coordonnées articulaires » des articulations du complexe de l’épaule et du corps (Cappozzo et 
al., 1995; Wu et al., 2002, 2005; Wu et Cavanagh, 1995). Parmi les méthodes de calcul de la 
cinématique qui permettent de décrire la rotation d’un segment distal dans le système de 
coordonnée du segment proximal, on retrouve couramment les séquences d’angles autour 
d’axes « mobiles » (Kadaba et al., 1989; Wu et al., 2005), les matrices homogènes (Legnani, 
Casolo, Righettini et Zappa, 1996; Legnani, Casolo, Righettini et Zappa, 1996), les 
quaternions (Herda, Urtasun, Fua et Hanson, 2003) et les axes hélicoïdaux (Woltring, Huiskes, 
De Lange et Veldpaus, 1985). 
                                                          
9
 Traduit de l’anglais : « International Society of Biomechanics » 
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Les recommandations de l’ISB se concentrent sur le calcul de la cinématique 
articulaire par les séquences d’angles d’Euler et de Cardan (Wu et al., 2002, 2005). Ces deux 
méthodes représentent l’orientation de l’articulation par une séquence de trois rotations 
successives autour des axes orthogonaux du repère du segment distal exprimés dans le repère 
du segment proximal. Les angles d’Euler décrivent la première et la dernière rotations autour 
du même axe, alors que les angles de Cardan utilisent une rotation différente autour de chacun 
des trois axes constituant le repère. À l’inverse de ces méthodes, les quaternions et les axes 
hélicoïdaux définissent la rotation autour d’un axe unique associé à un seul angle de rotation. 
Les méthodes qui utilisent les angles de Cardan ou d’Euler sont souvent préférées aux autres 
car les séquences d’angles fonctionnelles peuvent correspondre à une décomposition du 
mouvement autour des axes anatomiques de chaque articulation. La « transparence » de cette 
décomposition des angles articulaires permet donc une interprétation plus aisée par les 
cliniciens. 
Même si les méthodes d’Euler et de Cardan sont privilégiées, la principale limite de 
leur utilisation est le phénomène de blocage de Cardan
10
. Il intervient lorsque le premier et le 
troisième axes de la séquence de rotations sont quasiment alignés. Il conduit à la perte d’un 
degré de liberté et il est alors impossible d’extraire les angles articulaires. En raison de ce 
blocage, l’utilisation de ces méthodes nécessite de porter une attention singulière au choix de 
la séquence des angles de rotations. Afin d’éviter les blocages de Cardan, les séquences 
d’angles les plus adaptées pour représenter les rotations de l’épaule dépendent en partie de 
l’amplitude des mouvements articulaires balayée durant l’activité à l’étude (Bonnefoy-Mazure 
et al., 2010; Šenk et Chèze, 2006). 
L’ISB préconise une séquence d’axes de rotations de Cardan pour les articulations 
sterno-claviculaire et acromio-claviculaire afin de standardiser leurs systèmes de coordonnées 
articulaires. Cette séquence correspond à une première rotation autour de l’axe Y du segment 
proximal (couramment l’axe vertical support de la pro-rétraction), puis autour d’un axe X dit 
« flottant » (souvent l’axe sagittal) et enfin autour de l’axe Z du segment distal (généralement 
la rotation axiale claviculaire ou la bascule antéro-postérieure scapulaire (Figure 1) (Karduna 
                                                          
10 Traduit de l’anglais : « gimbal lock » 
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et al., 2001; Wu et al., 2005). Pour les orientations de l'humérus par rapport à la scapula ou au 
thorax, l’ISB recommande une séquence d’angles d'Euler. Ces angles sont extraits d’une 
séquence de rotations: Y-X-Y, à savoir successivement le plan d'élévation, l'élévation et la 
rotation axiale (Wu et al., 2005). Cette séquence permet à la deuxième rotation (l’élévation) de 
passer les 90° sans le blocage de cardan. Toutefois les élévations de l’humérus proches de 0° 
ou 180° (à ± 20°) sont susceptibles de produire des blocages de cardan (Doorenbosch et al., 
2003). Enfin, l'angle du plan d'élévation initial est soustrait avant la dernière rotation axiale 
finale. On a donc une séquence Y-X-Y-Y’. Le dernier angle extrait est donc corrigé et 
représente la rotation axiale totale affranchie de l'interaction superficielle de degrés de liberté 
(Haering, Raison, Arndt et Begon, 2014). 
Le formalisme de calcul des angles articulaires de l’épaule en trois dimensions que 
nous avons choisi dans ce projet repose sur les séquences d’angles d’Euler et de Cardan. Pour 
les mouvements articulaires de la clavicule et de la scapula, les angles sont extraits d’une 
séquence de rotations: Y-X-Z alors que pour l’humérus c’est la séquence d’angle Y-X-Y-Y’ 
qui est préconisée par l’ISB (Wu et al, 2005). Ainsi les angles articulaires du complexe de 
l’épaule peuvent être extraits à partir de ces séquences (Eberly, 2002). 
1.6 Procédure de validation d’un modèle cinématique de l’épaule 
La validation peut être définie comme le processus permettant d'évaluer la justesse 
d’un modèle, c’est-à-dire sa capacité à prédire certaines variables d'intérêt en comparaison à 
une mesure de référence (Lund, de Zee, Andersen et Rasmussen, 2012). Cette étape est donc 
cruciale avant d’utiliser un modèle pour une analyse cinématique et elle nécessite que 
l’objectif du modèle soit clairement énoncé. 
Dans ce travail de doctorat, le but du modèle est de décrire les mouvements articulaires 
du complexe de l’épaule lors d’activités manuelles. Les mouvements à réaliser durant le 
protocole expérimental de validation devraient être de même nature que ceux qui seront plus 
tard étudiés avec ce modèle. Il faut noter que ce processus ne permet pas de valider un modèle 
en dehors du champ pour lequel il a été développé. Procéder par extrapolation vers d’autres 
mouvements n’est pas envisageable, car une nouvelle validation devrait alors être requise. 
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D’où la nécessité de caractériser les applications potentielles du modèle cinématique avant le 
processus de validation. 
Les rares études qui décrivent un processus de validation de leur modèle d’épaule, 
comparent les erreurs générées par la modélisation cinématique sur des mouvements 
fonctionnels simples comme les élévations du bras dans un plan (Bourne et al., 2009; 
Hamming et al., 2012; Karduna et al., 2001; Seth et al., 2016). Or les activités manuelles 
rencontrées sur de nombreux lieux de travail sont des tâches complexes qui sollicitent de 
nombreuses articulations dans plusieurs plans de l’espace. À notre connaissance, il n’existe 
pas de validation d’un modèle cinématique de l’épaule au cours de tâches nécessitant des 
mouvements complexes. En ce sens, le modèle que nous souhaitons développer est novateur 
pour le domaine de la biomécanique occupationnelle. Pour mener à bien le processus de 
validation d’un modèle cinématique, il est nécessaire d’inclure deux préalables qui sont 
abordés dans les deux prochaines sections. Le premier concerne la sélection d’une variable 
expérimentale de référence et le choix d’un dispositif pour la mesurer (section 1.6.1). Le 
second est d’identifier le type de comparaison à effectuer entre la variable prédite par le 
modèle et la variable expérimentale de référence (section 1.6.2). 
1.6.1 Variables expérimentales de référence 
Le processus de validation s’opérationnalise à partir de mesures directes ou indirectes 
(Nigg et Herzog, 2007). La validation par mesure directe est envisageable lorsqu’il est 
possible de mesurer expérimentalement une variable qui sera prédite par un modèle. Dans le 
cas d’un modèle cinématique du complexe de l’épaule, les variables d’intérêts représentent 
souvent les angles sterno-claviculaires, acromio-claviculaires, scapulo-thoraciques, gléno-
huméraux ou thoraco-huméraux. On peut mesurer in vivo la cinématique tridimensionnelle de 
l’épaule en dynamique au moyen des positions de marqueurs placés sur des tiges intra-
corticales vissées dans les os ou avec la fluoroscopie bi-planaire (Cappozzo et al., 1996; Dal 
Maso, Blache, Raison, Lundberg et Begon, 2015). Les mesures in vivo sont difficiles à mettre 
en œuvre de par leur caractère invasif. Toutefois, comparer directement les mesures de la 
cinématique osseuse de l’épaule avec les variables estimées demeure le « gold standard » pour 
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évaluer l’erreur d’un modèle cinématique (Bourne et al., 2007; Karduna et al., 2001; Seth et 
al., 2016). 
Dans certains cas, une validation d’un modèle par des mesures indirectes est crédible 
de deux manières. La première consiste à collecter une variable qui n’est pas directement 
impliquée dans la modélisation mais qui a une influence connue sur la justesse du modèle. Il 
faut aussi que cette variable soit mesurable durant l’expérimentation. Pour la seconde, certains 
auteurs utilisent le « Scapula Locator » (Michaud et Begon, 2016; Prinold et Bull, 2014; 
Prinold, Shaheen et Bull, 2011). Cet outil permet de mesurer statiquement les orientations des 
os du complexe de l’épaule avec une incertitude équivalente à 2° (De Groot, 1997; Prinold et 
al., 2011). Dans la mesure où la différence entre la valeur réelle et celle obtenue avec cet outil 
est connue, un modèle destiné à prédire les orientations statiques de ces os peut indirectement 
être validé par cet outil. 
Nous retiendrons que la validation par des mesures directes des variables de référence 
est la meilleure option possible pour évaluer l’estimation des angles sterno-claviculaires, 
acromio-claviculaires, scapulo-thoraciques, gléno-huméraux et thoraco-huméraux. La manière 
appropriée pour comparer les prédictions d’un modèle à des mesures expérimentales de 
référence doit alors être déterminée. 
1.6.2 Type de comparaison 
La comparaison entre la variable estimée et la référence est soit de nature qualitative, 
soit quantitative (Henninger, Reese, Anderson et Weiss, 2010; Oberkampf et Barone, 2006). 
C’est ce que l’on appelle la mesure de validation, c’est-à-dire la mesure de la justesse du 
modèle. La mesure de validation qualitative fournit une information simplifiée des 
comparaisons entre l’estimation du modèle et les résultats expérimentaux (Anderson, Ellis et 
Weiss, 2007). A partir de la prédiction du modèle, on peut en déduire un sens général. La 
validation par des méthodes qualitatives caractérise la justesse d’un modèle à prédire une 
variable d’intérêt comme étant « bon », « mauvais », ou « très mauvais ». C’est seulement 
lorsque les résultats sont le reflet de peu de données que les validations avec une approche 
qualitative sont envisageables. Par ailleurs, la validation quantitative est requise dès lors qu’il 
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est possible de définir des critères objectifs pour comparer la différence entre une variable 
d’intérêt prédite et une variable expérimentale. On obtient une valeur numérique qui devient 
interprétable. Traditionnellement, l’erreur quadratique est employée pour évaluer l’incertitude 
d’un modèle. L’erreur quadratique moyenne apparait comme l’alternative quantitative la plus 
répandue en biomécanique (Bourne et al., 2009; Karduna et al., 2001; Lempereur, Brochard, 
Leboeuf et Rémy-Néris, 2014; Prinold et al., 2011).  
Pour la validation directe du mouvement des os, nous soulignons l’intérêt d’utiliser 
pour le modèle de référence un dispositif permettant d’obtenir les positions de marqueurs 
passifs fixés sur des tiges intra-corticales collectées par un système optoélectronique (Bourne 
et al., 2007; Karduna et al., 2001). L’incertitude associée aux mesures à partir de ce dispositif 
est faible (Dal Maso et al., 2014). La mesure de référence est donc plus proche de la réalité, ce 
qui rend le processus de comparaison pour la validation du modèle cinématique plus pertinent. 
Ce dispositif d’acquisition mis à profit pour cette collecte offre la possibilité de mettre en 
œuvre et tester un modèle permettant la mesure de la cinématique articulaire à partir de 
marqueurs externes non invasifs. En ce qui concerne le processus de comparaison entre les 
variables expérimentales de référence et les variables prédites par un modèle cinématique, 
l’erreur quadratique est un type de comparaison quantitatif intéressant car il permet une 
mesure de l’incertitude associée à chaque axe de rotation. Enfin, les mouvements à réaliser 
lors du protocole de validation du modèle se doivent d’être en adéquation avec les 
mouvements complexes que l’on souhaite étudier. 
Pour conclure cette première partie de la revue de littérature, nous retiendrons que les 
modèles en chaîne cinématique sont susceptibles de pouvoir fournir une cinématique 
articulaire personnalisée à condition de définir les degrés de liberté de chaque articulation et 
d’utiliser des méthodes qui mettent à l’échelle les paramètres articulaires. Une chaîne 
cinématique ouverte allant du thorax jusqu’au bras actionnée par douze degrés de liberté en 
rotation est une option pour la définition de la chaîne proposée afin d’améliorer la mesure de 
la cinématique articulaire de l’épaule (Jackson et al., 2012). Un point entre la scapula et la 
surface de glissement thoracique est la forme de contact à privilégier pour l’implémentation 
d’une fermeture de boucle cinématique (Maurel, 1999). Cette dernière est essentielle au 
réalisme et à la bio-fidélité du modèle de l’épaule (Michaud et Begon, 2016). Utiliser des 
 38 
méthodes fonctionnelles pour estimer les paramètres articulaires du modèle cinématique 
devrait permettre de personnaliser ces derniers (Ehrig et al., 2006; Michaud et Begon, 2016). 
Le modèle de Jackson et al., (2012) en chaîne cinématique ouverte a théoriquement les mêmes 
fonctions qu’un modèle en chaîne fermée mis à part qu’il permet des orientations scapulaires 
non physiologiques. Toutefois, la justesse des estimations de la cinématique du complexe de 
l’épaule par ce dernier modèle et par un autre modèle en boucle fermée utilisant un point de 
contact scapulo-thoracique n’a jamais été comparée à une référence qui utilise une mesure 
directe du mouvement des os. La précision de ces deux techniques par rapport à une référence 
reste donc à être évaluée. Aujourd’hui aucune des techniques non invasives n’est entièrement 
satisfaisante pour mesurer la cinématique de la scapula car il est encore ordinaire d’observer 
des erreurs quadratiques moyennes supérieures à 15° sur chaque axe de rotation (Lempereur, 
Brochard et Remy-Neris, 2011). Avant de se lancer dans l’analyse cinématique de tâches 
manuelles, le processus de validation du modèle est une étape importante à ne pas négliger. Ce 
processus s’opérationnalise dans le meilleur des cas par la comparaison quantitative, exprimée 
en terme d’erreur quadratique entre les angles articulaires du complexe de l’épaule prédits par 
le modèle et les angles issus d’un modèle de référence qui utilise comme données d’entrées les 
positions de marqueurs fixés sur des tiges intra-corticales. 
 
L’hypothèse est qu’un modèle multi-corps avec une fermeture de boucle scapulo-
thoracique génère moins d’erreurs dans l’estimation de la cinématique articulaire de l’épaule 
en comparaison à un modèle en boucle ouverte. Pour une application en biomécanique 
occupationnelle de cette estimation, la limite acceptable est d’obtenir des erreurs équivalentes 
à celles qui existent déjà dans la littérature clinique récente (Tableau 1). 
Le premier sous-objectif est de développer un modèle cinématique de l’épaule à partir 
des travaux de Jackson et al., (2012), en y ajoutant une fermeture de boucle cinématique à 
l’articulation scapulo-thoracique. Le but est d’évaluer les erreurs sur les angles articulaires 
issus de modèles avec et sans fermeture de boucle en comparaison à un modèle de référence 
issu de mesures invasives. 
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2 Analyses cinématiques du complexe de l’épaule en 
biomécanique occupationnelle 
Traditionnellement, les analyses qui étudient l’épaule en biomécanique occupationnelle 
s’appuient sur des mesures statiques du mouvement. En ce qui concerne les tâches de lever au-
dessus du niveau des épaules, la plupart des études se sont intéressées à l’activité EMG, à la 
force ou au travail musculaire (Blache, et al., 2015; Desmoulins, Michaud, Allard, Plamondon 
et Begon, 2014; Dickerson, Meszaros, Cudlip, Chopp-Hurley et Langenderfer, 2015; Sood, 
Nussbaum et Hager, 2007; Yoon, Shiekhzadeh et Nordin, 2012). Rares sont celles qui se sont 
uniquement focalisées sur les paramètres cinématiques lors de ce type d’activité. Il est 
judicieux de mener une analyse cinématique de tâches manuelles dans la mesure où les 
mouvements du complexe de l’épaule sont peu étudiés de façon détaillée. Cette seconde partie 
de revue de littérature se scinde en trois sous-parties. La première présente les paramètres 
cinématiques généralement utilisés pour comprendre le fonctionnement de l’épaule en 
mouvement (sous-partie 2.1). La seconde fait un inventaire des modifications des mouvements 
articulaires de l’épaule sous l’influence des facteurs liés à la tâche : la hauteur et la force 
manuelle (sous-partie 2.2). Enfin, la troisième se consacre à une technique d’analyse 
statistique appliquée à l’étude du mouvement : l’analyse en composante principale (ACP) 
(sous-partie 2.3). 
2.1 Paramètres cinématiques pour étudier l’épaule 
Tout d’abord sont présentées les techniques généralement utilisées pour sélectionner et 
quantifier les paramètres cinématiques du mouvement (section 2.1.1). L’intérêt d’étudier les 
mouvements des structures adjacentes à l’épaule pour son analyse est ensuite exposé 
(section 2.1.2). 
2.1.1 Sélection et quantification des paramètres cinématiques 
Les travaux de Hess, Mizner, Kincl et Anton, (2012) étudient les mouvements de l’épaule 
lors de la construction d’un mur en brique de 2 mètres de haut. Ces auteurs différencient trois 
techniques pour poser les rangées de briques. Une de ces trois techniques est plus 
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conventionnelle que les deux autres. Leurs travaux analysent et distinguent deux façons de 
quantifier les mouvements de flexion et d’abduction de l’épaule pour les rangées les plus 
hautes. La première qui évalue l’exposition aux positions articulaires extrêmes se caractérise 
par la sélection des pics d’angles articulaires maximums. Ces pics de flexion et d’abduction 
thoraco-humérales sont observés lors des trois dernières rangées du mur. La seconde quantifie 
l’exposition cumulée sur ces mêmes rangées où ce sont les successions de positions 
articulaires qui composent le mouvement qui sont retenues. La variable sélectionnée est le 
temps passé avec une flexion de l’épaule supérieure à 30°, 60° et 90°. Dans leurs études, 
seules les modifications des pics articulaires révèlent des différences significatives afin de 
caractériser les techniques. La technique de construction conventionnelle montre 
respectivement des flexions et abductions thoraco-humérales maximales de 130° et 28° au 
cours des septième et huitième rangées du mur. Tandis qu’une autre technique révèle une 
flexion et abduction thoraco-humérales maximale significativement moins importante avec 
respectivement 113° et 23° pour les mêmes rangées étudiées. Ce résultat a permis aux auteurs 
de suggérer que la technique conventionnelle présente plus de risque parce que la flexion et 
l’abduction thoraco-humérale sont plus élevées que pour les autres techniques de 
manipulation. Nous retiendrons l’utilisation des variables issues des pics d’angles articulaires 
maximums et minimums pour nos analyses (Begon, Leardini, Belvedere, Farahpour et Allard, 
2015; Davis et Marras, 2000; Hess et al., 2012; Lee et Nussbaum, 2012; Yoon et al., 2012). 
D’autres travaux emploient plutôt une méthode qui consiste à récupérer les variables 
articulaires à un instant caractéristique du mouvement (par exemple le pic d’accélération 
angulaire, le pic du couple articulaire) pour comprendre une stratégie motrice au cours d’une 
tâche (Marras et al., 1993; Plamondon, Larivière, Delisle, Denis et Gagnon, 2012; Wagner et 
al., 2014). Parfois l’étude combine ces deux dernières approches afin de mieux identifier 
certains éléments essentiels aux stratégies du mouvement lors de manutention de charge 
(Plamondon et al., 2010). Cette dernière recherche vise à vérifier si les stratégies adoptées par 
des manutentionnaires experts sont plus sécuritaires et plus efficaces que celles des novices. 
Leurs auteurs le vérifient avec des conditions expérimentales variées. Ils modifient les 
caractéristiques de la charge comme la masse, ainsi que les hauteurs de lever comme la 
hauteur de saisie et de dépôt. Cette diversité de conditions induit une plus grande variété dans 
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les stratégies adoptées par les participants. Cela permet une meilleure caractérisation des 
techniques employées par les experts par rapport aux novices. Nous retiendrons le fort 
potentiel d’une analyse cinématique qui sélectionne les paramètres du mouvement à partir de 
deux approches : l’une sélectionne les variables maximales et minimales des cinématiques 
articulaires d’intérêt et l’autre récupère les variables cinématiques à un instant caractéristique 
du mouvement. 
Dans l’étude de Plamondon et al., (2010), la pertinence de l’analyse du mouvement repose 
sur l’utilisation d’un modèle de dynamique inverse permettant de calculer la résultante des 
couples articulaires appliqués au disque intervertébral entre la cinquième vertèbre lombaire et 
la première vertèbre sacrée. Ainsi, différents paramètres cinématiques ont pu être sélectionnés 
à un instant caractéristique du mouvement : le pic maximal du moment résultant entre la 
cinquième vertèbre lombaire et la première vertèbre sacrée (c.-à-d. la norme des composantes 
des moments en extension, en flexion latérale et en torsion). D’autres instants caractéristiques 
du mouvement ont également été retenus, comme l’instant d’accélération maximale d’un 
segment en bout de chaîne cinématique ou celle d’un objet manipulé (Bonato, Boissy, Della 
Croce et Roy, 2002). Dans le cas de la manutention de charges, les pics maxima et minima des 
composantes verticales et horizontales de l’accélération d’une caisse déplacée entre deux 
étagères peuvent être considérés comme des événements correspondant à des parties 
fonctionnelles du mouvement de lever de charge. Dans l’étude de Bonato et al., (2002), un des 
évènements sélectionnés correspond à l’instant où l'accélération de la caisse dans la direction 
verticale atteint son maximum. La valeur de ce pic correspond à une partie fonctionnelle du 
mouvement de lever : c’est lorsque le sujet lève la boîte de l'étagère inférieure et lui donne 
l’accélération nécessaire pour accomplir le déplacement vertical (Bonato et al., 2002). Pour 
l’étude des levers, nous retiendrons l’opportunité d’analyser une partie fonctionnelle du 
mouvement à partir du pic maximum de la composante verticale de l’accélération de la charge. 
D’autres auteurs étudient les adaptations de la technique utilisée lors de tâches de lever 
de charges avec une variété de conditions expérimentales susceptibles de modifier le moment 
résultant appliqué au dos (Delise, Gagnon et Desjardins, 1996). L'hypothèse émise dans cette 
étude est que les tâches de lever asymétrique exécutées avec une technique accélérée, par 
rapport à une technique normale, ont un effet sur le moment résultant entre la première 
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vertèbre sacrée et la cinquième vertèbre lombaire, les postures du corps et d'autres variables 
cinématiques. Leurs résultats montrent que la condition d’exécution accélérée ne permet pas 
de réduire l’asymétrie du corps, mais elle réduit la longueur de la trajectoire du centre de 
gravité global du système « participant-caisse » ainsi que la durée de la phase d'appui de la 
boîte (temps de contact avec la caisse). En revanche, le pic maximal du moment résultant entre 
la première vertèbre sacrée et la cinquième vertèbre lombaire n’est pas affecté de manière 
significative durant les levers de charge. Les auteurs concluent qu’accélérer la charge lors 
d’une tâche de lever asymétrique affecte les structures musculo-squelettiques du dos durant 
une période plus courte, sans toutefois augmenter le moment résultant. Cette stratégie 
« d’accélération » semble alors représenter une économie d'énergie bénéfique à la réalisation 
de lever asymétrique car elle n’augmente pas le chargement appliqué au dos et diminue la 
durée du temps de contact avec la caisse. 
Lors de tâche de lever symétrique entre le niveau des genoux et celui de la hanche, 
cette stratégie « d’accélération du mouvement » est aussi naturellement adoptée par la plupart 
des individus en présence de fatigue musculaire (Bonato et al., 2002). Ces auteurs mettent au 
point un protocole de fatigue de cinq minutes qui consiste à réaliser en continu 60 tâches de 
lever et de descente d’une caisse d’environ 10 kg. Ce protocole donne lieu à une diminution 
significative des indices EMG associés à la fatigue pour six des neuf sujets testés au niveau 
des muscles controlatéraux et ceux de la région lombaire. Pour ces six sujets, les auteurs 
observent une adaptation biomécanique à la fatigue au niveau du membre inférieur et/ou du 
membre supérieur durant la tâche de lever. Celle-ci se traduit pour la plupart des participants 
par une augmentation de la flexion du genou et du coude au cours du mouvement. Ils 
remarquent également une augmentation des pics d’accélérations linéaires verticaux et 
horizontaux de la charge entre le début et la fin du protocole de fatigue. Pour deux de ces 
sujets, la valeur de l'accélération a doublé entre le début et la fin du protocole, ce qui conduit à 
une augmentation significative des efforts entre la quatrième vertèbre lombaire et la cinquième 
vertèbre lombaire. Cette observation suggère une association entre la fatigue musculaire de la 
région lombaire et la façon dont le sujet manipule la boîte pendant l'exercice. Ce résultat 
suggère également que l’accélération linéaire qui est transmise à la charge est une variable 
d’ajustement de la technique de lever. L’hypothèse est que l’accélération de la caisse peut être 
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un élément important de la technique de lever au cours du mouvement; ce paramètre est 
modifié selon l’état de fatigue musculaire afin de diminuer le coût énergétique de l’exécution 
des levers de charge (Bonato et al., 2002). On peut supposer dans un sens plus général que ce 
paramètre est ajusté selon la contrainte musculaire qui est imposée au corps. À notre 
connaissance, aucune recherche n’a étudié l’accélération d’une caisse afin d’identifier les 
caractéristiques du mouvement de l’épaule au cours de tâche de lever au niveau des épaules et 
au-dessus. 
2.1.2 Étude des mouvements de l’épaule et des structures adjacentes lors de tâches de 
levers en hauteur 
L’étude de la cinématique des membres supérieurs et plus particulièrement des épaules 
n’est pas courante, et souvent restrictive. Or l’épaule fait la jonction du tronc avec le membre 
supérieur au niveau du bras. Recueillir uniquement les mouvements du bras donne une vision 
grossière du mouvement. Le mouvement de l’épaule est un phénomène coordonné, difficile à 
appréhender. Des interactions existent au sein même de l’articulation mais également avec les 
mouvements des autres segments corporels adjacents que sont le tronc et l’avant-bras 
(Crosbie, Kilbreath, Hollmann et York, 2008; Haering et al., 2014; Ludewig et al., 2009; Yu, 
Ackland et Pandy, 2011). 
Des travaux mettent en évidence une coordination des mouvements du tronc, de la 
scapula et de l’humérus au cours de mouvements planaires d’élévation du bras (Crosbie et al., 
2008), mais aussi lors de tâches de lever d’un objet entre le niveau des hanches et celui des 
épaules (Crosbie, Kilbreath et Dylke, 2010). Les auteurs réalisent une analyse cinématique des 
levers de charge à partir de la combinaison d’une méthode descriptive et d’une technique de 
corrélation croisée (Nelson-Wong, Howarth, Winter et Callaghan, 2009). Des paires de 
mouvements articulaires d’intérêt sont évaluées par rapport à leur cohérence et leur relation 
phasique (Crosbie et al., 2010). Cette approche de phase relative est couramment utilisée pour 
évaluer les variations de la coordination motrice en quantifiant l’évolution angulaire d’une 
articulation par rapport à une autre (Allard et al., 2011; Shum, Crosbie et Lee, 2005). De 
nombreuses relations significatives (p<0,001) et fortes (0,5<r
2
<1) existent entre les 
mouvements de flexion-extension de la région thoracique du rachis, plusieurs rotations 
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scapulo-thoraciques et l’élévation gléno-humérale (Crosbie et al., 2010). Les résultats de cette 
étude mettent aussi en évidence des patrons de mouvements synchronisés (peu de déplacement 
de phase au cours du lever) entre les mouvements d’extension thoracique, de flexion gléno-
humérale, de protraction et de rotation latérale scapulo-thoracique. Ceci indique d’après les 
auteurs que les relations entre ces mouvements articulaires sont essentielles à la réalisation 
d’une tâche de lever entre le niveau des hanches et celui des épaules. Crosbie et al., (2010) 
suggèrent une invariance biomécanique dans les réponses de structures adjacentes au membre 
supérieur : la région thoracique du tronc. La région de la colonne vertébrale thoracique serait 
alors un chaînon clé dans la séquence cinématique d’élévation du bras. Sa coordination avec 
l’épaule est à prendre en considération si l’on souhaite étudier ce complexe articulaire. 
 D’autres études rapportent que lorsqu’un bras ou les deux sont élevés en hauteur, la région 
thoracique du rachis ne reste pas en position neutre, elle est effectivement en extension 
(Stewart, Jull et Willems, 1995; Theodoridis et Ruston, 2002). Celle-ci pouvant aller jusqu’à 
15° lors d’élévation des deux bras dans le plan sagittal (Crawford et Jull, 1993). Notons qu’ici, 
une relation forte est trouvée entre l’amplitude d’élévation des bras et l’amplitude d’extension 
thoracique utilisée dans ce mouvement chez des jeunes participants. Ainsi, dans la mesure du 
possible, appréhender l’épaule en mouvement signifie aussi tenir compte des interactions qui 
se jouent au sein de ce complexe articulaire et autour de celui-ci. Dans l’optique d’analyser un 
mouvement avec des grandes amplitudes à l’épaule, il semble donc pertinent de considérer 
avec intérêt les mouvements des structures adjacentes à l’épaule comme le tronc et l’avant-
bras. 
2.2 Analyses des mouvements articulaires de l’épaule exposés aux facteurs 
de hauteur et de force manuelle 
Les blessures aux épaules seraient attribuées à différents facteurs de risques comme la 
force manuelle ou encore la réalisation de tâches manuelles durant lesquelles les bras sont 
élevés au niveau des épaules et au-dessus (Bodin et al., 2012; Descatha et al., 2012; Van der 
Windt et al., 2000). Or les mouvements articulaires de l’épaule en présence de variations de 
ces deux facteurs sont rarement quantifiés. Cette sous-partie établit un état des connaissances 
sur les analyses existantes et utiles à la compréhension de ces mouvements articulaires. Ils 
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s’organisent au regard des facteurs de risques identifiés avec : l’effet de la hauteur 
(section 2.2.1), celui de la force manuelle (section 2.2.2) pour enfin s’attarder sur l’intérêt 
d’étudier l’interaction de ces deux derniers facteurs lors de tâches qui sollicitent les épaules 
(section 2.2.3). 
2.2.1 L’effet de la hauteur 
Ce travail de doctorat se focalise sur l’analyse des mouvements articulaires influencés 
par l'effet de la hauteur de lever de charge. Il est intéressant de regarder les conséquences 
qu’entraîne une telle élévation sur les capacités de production de la force avec les mains. Tout 
d’abord sont décrits l’effet d’élever le bras sur les forces et les moments développés à l’épaule. 
Puis, la suite se structure en fonction des deux types de tâches en hauteur communément 
étudiés. Le premier type est essentiellement statique ou quasi-statique avec une activité qui 
nécessite que la position des mains soit maintenue au niveau des épaules et au-dessus. Enfin, 
sont présentés les travaux qui se rapportent aux tâches qui impliquent un mouvement dont tout 
ou partie de celui-ci est réalisé avec les mains au niveau des épaules et au-dessus. 
2.2.1.1 Relation entre la position du bras et les efforts développés à l’épaule 
Lors de l’élévation du bras en abduction dans le plan coronal avec le coude étendu, le 
poids des segments engendre des moments adducteurs autour des articulations de l’épaule. 
Ceci peut se comprendre au travers de l’équation  :    ⃗⃗⃗⃗ 
 
⁄




exprimé en newton mètre (N.m), le poids   ⃗⃗  ⃗ exprimée en Newton (N), et la longueur du bras 
de levier   ⃗⃗⃗⃗  ⃗ exprimée en mètre (m). Le bras de levier correspond à la distance comprise entre 
le centre de rotation de l’articulation (O) et la position du centre de masse (G) du segment 
considéré. Un simple modèle statique de l’épaule permet de mettre en évidence que le bras de 
levier   ⃗⃗⃗⃗  ⃗ du membre supérieur augmente au fur et à mesure que le bras est élevé jusqu’à 90° 
car la position du centre masse du membre supérieur est progressivement éloignée des centres 
articulaires de l’épaule (Chaffin et al., 1999). La Figure 6 issue des travaux de ces auteurs 
représente l’augmentation du moment de force adducteur appliqué à l’articulation gléno-
humérale en fonction de la position du bras en abduction avec approximativement 0° (A), 
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25° (B), 45° (C), 90° (D) d’élévation de l’épaule. Lors de grandes élévations, seul le poids du 
bras suffit à générer un moment adducteur équivalent à 16 N.m (Chaffin et al., 1999). Lors 
d’un mouvement d’élévation, les muscles abducteurs de l’articulation gléno-humérale sont 
alors d’autant plus impliqués que le moment du poids du bras augmente. Fléchir le coude dans 
le plan horizontal lorsque le bras est en abduction de 90° peut réduire ce moment, mais la 
posture résultante introduit un couple en rotation autour de l’axe longitudinal de l’humérus. 
Par conséquent, alors que la sollicitation d’un groupe musculaire est réduite (les abducteurs), 
elle augmente pour un autre groupe musculaire (les fléchisseurs), en transférant la charge 
musculaire, mais sans forcément diminuer la contrainte appliquée à l’articulation gléno-
humérale. Cette description en deux dimensions a pour but de montrer qu’un mouvement de 
l’épaule tridimensionnel va causer un chargement encore plus complexe sur ces articulations. 
La majorité des muscles de l’épaule sont activés au long d’un mouvement de flexion ou 
d’abduction du bras, or la contribution relative de chacun d’eux varie au cours du mouvement 
en fonction notamment de l’angle d’élévation (Antony et Keir, 2010; Wickham et al., 2010). 
Lorsque le bras est élevé en abduction, le poids du bras engendre un moment qui va avoir pour 
action de presser la scapula contre le thorax, alors qu’en flexion il a plutôt tendance à la 
décoller. C’est principalement la contraction du grand dentelé, des rhomboïdes et des trapèzes 
qui maintient la scapula plaquée sur le thorax, et fournit une base stable pour les mouvements 
de l’humérus (Veeger et Van der Helm, 2007). L’étude de Blache et al., (2015) étaye 
indirectement cette hypothèse puisqu’elle montre que le travail musculaire du trapèze 
supérieur est significativement augmenté lorsque la hauteur verticale de dépôt au cours de 
lever d’une charge est augmentée du niveau des épaules jusqu’aux yeux. L’augmentation de la 
hauteur verticale induirait donc une posture avec le bras en élévation qui sollicite davantage 
les structures musculo-squelettiques de l’épaule. Toutefois, il existe peu d’études quantitatives 
de ce chargement lors de tâches dynamiques. 
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Figure 6: Illustration de l’augmentation des moments de forces lors d’une élévation de l’épaule en 
abduction, avec le coude en extension (Extrait de Chaffin et al., (1999)). 
Dans l’étude de Yates, Kamon, Rodgers et Company, (1980), chaque sujet exerce une 
force maximale isométrique volontaire dans douze postures qui se différencient par quatre 
hauteurs verticales (à 33, 81, 134 et 190 cm du sol) et trois distances horizontales (à 18, 36 et 
51 cm en avant des chevilles). La présentation graphique adaptée des résultats de Yates et al., 
(1980), reproduite en figure 7 permet de mettre en évidence la diminution de la force 
maximale volontaire isométrique non seulement en fonction de l’augmentation de la hauteur 
verticale, mais aussi au regard de l’augmentation de la distance horizontale. On peut donc 
noter que les capacités de production de force de lever sont limitées avec l’augmentation des 
hauteurs. Cela implique qu’un niveau de contraction plus proche du niveau de contraction 
maximal peut être nécessaire pour réaliser des tâches à une hauteur plus importante. Il est 
intéressant d’analyser la spécificité des positions avec la plus grande hauteur verticale 
(1,90 m) et se rendre compte que la force maximale développée dans celles-ci ne dépasse pas 
les ≈200 N en moyenne. Récemment, une autre étude menée sur des sujets expérimentés en 
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manutention montre que la force de levée maximale isométrique est de ≈300 N en moyenne 
pour une hauteur d’action située à une distance de 1,70 m du sol (Savage et al., 2014). 
 
Figure 7: Force maximale isométrique volontaire de lever en Newtons (à gauche) et en pourcentage du 
maximum absolu (à droite) qui est développée pour une distance horizontale comprise entre les mains 
et les chevilles de 18 cm (bleu), 36 cm (rouge) et 51 cm (vert) en fonction de la distance verticale entre 
le sol et le dynamomètre. Les lignes pointillées verticales représentent les distances verticales en cm 
qui sont comprises entre le sol et la hauteur des genoux (G), de la hanche (H), des épaules (E) et la 
taille totale (T) moyenne des neufs sujets (adaptation graphique des résultats de Yates et al., (1980)).  
On peut retenir que la capacité de production de la force semble dépendre de la hauteur 
verticale. L’étude déjà citée de Yates et al., (1980) n’offre pas de valeurs de forces qui soient 
représentatives de la réalisation d’une activité manuelle car les mesures sont issues d’analyses 
statiques. Elles ignorent les effets de l'accélération des segments du corps par rapport à une 
analyse dynamique des tâches de lever, et sous-estiment les contraintes appliquées au corps 
(Freivalds, Chaffin, Garg et Lee, 1984; Mital et Kromodihardjo, 1986). Elles permettent 
toutefois de dégager les grandes tendances de l’effet de la hauteur verticale sur la force 
maximale de lever qui peut être perçue comme une limite « physiologique ». On comprend ici 
que plus les distances verticales et horizontales entre la charge et l’individu sont grandes, plus 
la force de lever disponible est faible, et donc un mouvement de lever en hauteur même avec 
une faible masse de charge devrait entraîner une sollicitation accrue des structures musculo-
squelettiques de l’épaule. Cette contrainte imposée par la hauteur induit-elle des modifications 
des positions articulaires d’intérêt pour l’épaule ? Les deux sections suivantes tentent 
d’amener des éléments de réponse grâce à l’apport de recherches dans la littérature en 
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biomécanique occupationnelle qui se focalisent sur l’analyse cinématique de tâches statiques 
et dynamiques en hauteur. 
2.2.1.2 Tâches statiques en hauteur 
L’effet de la hauteur lors d’activités manuelles statiques a été étudié au travers des 
modifications de l’activité EMG des muscles de l’épaule, de la sensation de fatigue et d’effort 
perçue lors de tâches de soudure ou de forage (Herberts et al., 1980; Sood et al., 2007; Wiker, 
Chaffin et Langolf, 1989; Yoon, 2012). Certaines de ces études identifient aussi des 
modifications de la posture dues à l’effet de la hauteur lors d’activités manuelles 
principalement statiques (Chang, Delleman et Wang, 2010). Dans l’étude de Chang et al., 
(2010) les participants adoptent spontanément des postures différentes pour réaliser une tâche 
de perçage située à différentes hauteurs par rapport au sol. La flexion-extension du tronc, du 
bras et de l’avant-bras varient selon les conditions de hauteur quand l’activité doit être réalisée 
au niveau des épaules ou celui des yeux. En effet, la posture moyenne qui est observée lorsque 
la tâche se situe à la hauteur des épaules présente le tronc en position neutre (≈0°), avec le bras 
en élévation à 40° et le coude fléchi (≈70°). Lorsque la tâche est au niveau des yeux, la posture 
employée est plutôt une extension du tronc (≈5°) avec une élévation du bras qui atteint les 70° 
et une diminution de la flexion du coude (≈60°). Au-delà de la différence de posture observée 
de 30° d’élévation du bras entre une tâche réalisée au niveau des yeux en comparaison à celui 
des épaules, le tronc et le coude sont aussi plus en extension. Cette extension dans le plan 
sagittal des structures adjacentes à l’épaule combinée à son élévation, semble être une stratégie 
adoptée pour atteindre la zone de perçage la plus haute et la plus éloignée du corps. Toutefois 
cette analyse de la posture concerne des tâches essentiellement statiques, elle n’est donc pas 
nécessairement représentative de tâche impliquant un mouvement de grande amplitude avec 
les membres supérieurs. Elle permet néanmoins de souligner que l’effet de la hauteur a des 
incidences posturales indéniables. 
2.2.1.3 Tâches dynamiques en hauteur 
Au-delà des modifications de postures révélées précédemment, cette section fait état des 
adaptations cinématiques identifiées dans l’action. Dans le but de réduire les TMS qui 
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touchent le dos, les tâches de levers de charge ont largement été étudiées. Ce sont des tâches 
couramment rencontrées sur de nombreux lieux de travail mais aussi dans l’activité de la vie 
quotidienne. Aujourd’hui, il est communément admis que pour les tâches de levers sous le 
niveau des hanches, la hauteur de saisie et de dépôt influencent les mouvements articulaires 
(Faber et al., 2009; Lavender, Andersson, Schipplein et Fuentes, 2003; Plamondon et al., 
2010; Plamondon et al., 2012). Concernant les tâches avec des hauteurs au niveau des épaules 
et au-dessus cela n’a pas été mis en évidence. Il semble logique de penser que plus la tâche est 
réalisée en hauteur, plus les angles articulaires et la sollicitation des muscles de l’épaule sont 
augmentés. Différentes études révèlent que l’activité EMG des muscles mobilisateurs et 
stabilisateurs de l’épaule s’intensifie au fur et à mesure que la valeur de l’angle de l’épaule est 
proche de son maximum (Antony et Keir, 2010; Järvholm et al., 1991; Mathiassen et Winkel, 
1990; Sigholm, Herberts, Almström et Kadefors, 1983; Wickham et al., 2010). Une 
explication peut être avancée par le fait que la force maximale de lever volontaire produite 
diminue quand la hauteur augmente (Savage et al., 2014). Si les épaules et les coudes sont les 
deux principales articulations qui contribuent au mouvement de lever de charge en hauteur, on 
ignore encore si un mode opératoire particulier est adopté par les individus pour réussir à 
diminuer le chargement aux épaules lors de lever en hauteur. Trop peu de travaux nous 
renseignent sur les mouvements articulaires de l’épaule lors de lever de charge avec des 
hauteurs de saisie et de dépôt nécessitant de grandes élévations du bras au niveau des épaules 
et au-delà. 
2.2.2 Effet de la force manuelle 
Dans ce manuscrit, la force manuelle est définie dans le sens de la deuxième loi de 
Newton, avec la force exercée à la main qui dépend non seulement de la masse d’un objet qui 
est transporté mais aussi de son accélération. Dans ce cas, tenter d’appréhender l’effet de la 
force manuelle, c’est identifier l’influence que peut avoir l’augmentation des forces externes 
appliquées aux mains sur les structures musculo-squelettiques de l’épaule. Des études 
montrent une association significative entre l’exposition aux forces subies lors d’activité 
manuelle et des TMS aux épaules, avec un risque relatif rapproché
11
 qui varie de 2,8 à 4,2 
                                                          
11 Traduit de l’anglais : « odd ratio » 
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(Frost et al., 2002; Miranda et al., 2005; Van Rijn et al., 2010). Ce facteur de force est 
généralement évalué au travers du pourcentage de la contraction maximale volontaire, ou 
encore de la masse de l’objet. Bien que la relation entre la force exercée aux mains et les TMS 
aux épaules soit un fait établi dans la littérature épidémiologique, peu d’études quantifient 
l’influence de l’exposition à ce facteur de risque sur les structures musculo-squelettiques. En 
biomécanique occupationnelle, augmenter la masse d’une charge lors d’une tâche de lever 
entre deux étagères a permis de mettre en évidence l'adoption de différentes stratégies de 
transport des charges (Burgess-Limerick, 2003; Gagnon et Smyth, 1991). Dans cette sous-
section nous identifions différents paramètres dynamiques et cinématiques liés à l’épaule et 
affectés par l’augmentation de la masse d’une charge lors de tâche de lever. 
2.2.2.1 Analyses dynamique de l’augmentation de la masse lors de tâches de levers 
Lors de mouvements de lever en fonction de deux différentes hauteurs de dépôt (Hanche -
 Epaule et Hanche - Yeux) et de trois différentes masses de charges (6, 12 et 18kg), Blache, et 
al., (2015) remarquent que le travail mécanique des muscles de la coiffe des rotateurs, trapèze 
supérieur et le deltoïde antérieur est augmenté avec l’augmentation (de la hauteur de dépôt et) 
de la masse de la charge. Une autre étude menée au laboratoire pour le même protocole 
expérimental montre que la phase de dépôt implique une augmentation de la co-activation des 
deltoïdes, ainsi que du grand pectoral et du grand dorsal (Blache, et al, 2015). En revanche, 
l’étude révèle aussi que la masse de la charge n’a pas d’effet sur l’indice de la co-activation de 
cinq muscles superficiels de l’épaule. La principale limite énoncée dans ces derniers travaux 
concernent la précision cinématique de la clavicule et de l'omoplate en raison des artefacts des 
tissus mous (Leardini et al., 2005; Lempereur et al., 2010). Comme les erreurs des angles 
articulaires sterno-claviculaire et acromio-claviculaire ont un effet sur la cinématique gléno-
humérale, le chemin des muscles et donc la longueur musculaire s’en trouve modifiée. Ceci 
affecterait les valeurs de l’indice de co-contraction utilisé dans l’étude. Nous réaffirmons ici 
l’intérêt de se focaliser sur le développement d’un modèle cinématique permettant une 
estimation relativement précise des mouvements articulaires de l’épaule avant de s’intéresser 
aux efforts articulaires. 
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Une analyse dynamique dans le plan sagittal a été réalisée sur plusieurs segments du corps 
en calculant les forces de réaction nettes et des couples articulaires au niveau des genoux, de la 
hanche, du bas du dos, des épaules et des coudes (Gagnon et Smyth, 1991). Au cours de tâches 
de lever de charge, le travail mécanique est déterminé à partir de l’intégrale au cours du temps 
de la puissance articulaire, elle-même calculée comme le produit du moment musculaire par la 
vitesse angulaire à chaque articulation. Cinq caisses de diverses masses sont utilisées (allant de 
3,3 à 22,0 kg) à cinq hauteurs de travail différentes (de 15 à 185 cm du sol). Leur analyse 
rapporte le travail mécanique par articulations ainsi que le travail mécanique total. Les 
résultats de l’étude montrent globalement que le travail mécanique total provient 
essentiellement des épaules (52-59 %) et des coudes (26-28 %) soit entre 78-87% du travail 
total pour les tâches en hauteur (dépôt à 147 cm et 185 cm). Pour ces mêmes tâches, le patron 
de mouvement observé pour les segments du tronc, des bras et des avant-bras est qu’ils sont 
tous orientés dans la même direction lorsque la caisse est accompagnée vers le haut. Dans le 
même temps, les contractions musculaires concentriques sont réalisées pour augmenter 
l’extension du tronc, la flexion des épaules et des coudes. Les résultats révèlent aussi 
l'adoption d’une stratégie de mouvement différente dans le transport des charges les plus 
lourdes. Cette stratégie consiste à réduire la contribution relative des épaules au détriment 
d'une plus grande participation du dos et des hanches. Ceci suggère que les épaules atteignent 
un niveau critique et d'autres articulations doivent venir en soutien et les relayer (Gagnon et 
Smyth, 1991). 
Faber et al., (2009) observent les valeurs maximales de séries temporelles de lever de 
charge. Ils observent plus précisément les forces en compression et en cisaillement appliquées 
au disque intervertébral entre la cinquième vertèbre lombaire et la première vertèbre sacrée, 
ainsi que le moment total et la force en compression à l'épaule. Ces auteurs révèlent que 
l’augmentation de la masse d’un bloc de construction de 6 kg et 16 kg à placer sur un mur à 
hauteur des épaules conduit à augmenter la force maximale en compression à l’épaule qui 
passe de 1000 N à 1700 N. Ils concluent aussi qu’accroître la hauteur de dépôt (du niveau du 
sol vers celui des épaules) est le moyen le plus efficace pour réduire le chargement appliqué au 
dos. Cependant, les dépôts à hauteur des épaules entraînent des efforts relativement élevés à 
l’épaule. Par conséquent, il a été recommandé d'organiser les travaux de maçonnerie de 
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manière à ce que les blocs soient manipulés, autant que possible, avec les mains à hauteur des 
crêtes iliaques. 
Pour les tâches de levers au niveau des épaules et au-dessus, nous retiendrons que la 
contribution des épaules et des coudes est quasi-totale (80-86%), mais que l’augmentation de 
la masse de la caisse accroît les contributions relatives des hanches et du dos, plutôt que celles 
des épaules ou des coudes (Gagnon et Smyth, 1991). Ces stratégies adoptées pour les masses 
de charges les plus lourdes devraient affecter différents paramètres du mouvement de lever 
comme l’extension du tronc, l’élévation de l’épaule ou encore l’extension du coude. L’objet 
de ce qui suit est de recenser les études qui permettent d’identifier les modifications des 
mouvements articulaires dues à l’effet de masse de la charge. 
2.2.2.2 Modifications articulaires de l’épaule influencées par la masse de la charge 
Cette sous-section porte sur les adaptions cinématiques d’intérêt pour l’épaule qui sont 
occasionnées par l’augmentation de la masse de la charge lors de tâches de levers. Cette 
augmentation induit des modifications à la fois des mouvements de l’épaule et du coude, et 
aussi de l’activité EMG des muscles deltoïdes et biceps lors de tâches de levers et de descentes 
de caisse (Oliveira, Silva et Coury, 2011). La masse de la charge est déterminée après avoir 
observé les tâches de manutention réalisées dans une entreprise de taille moyenne du secteur 
industriel (composée de 1800 travailleurs). Les auteurs remarquent que 70% des tâches sont 
effectuées avec des caisses pesant entre 7 kg et 15 kg. Ils comparent la tâche de lever d’une 
charge entre une étagère intermédiaire située au niveau des hanches à 102,5 cm et une étagère 
plus haute à 142,5 cm du sol. S’ajoute à cela une autre tâche de descente de charge entre 
l’étagère intermédiaire et une plus basse à 62,5 cm du sol. Les résultats de cette étude 
montrent que l’activité EMG était affectée par les différentes masses de caisse. L’activité 
EMG est augmentée de 50 à 77% pour le biceps et de 32 à 63% pour le deltoïde entre une 
caisse de 7 kg et de 15 kg. Leurs résultats concernant la cinématique montrent qu’une charge 
plus lourde induit une diminution du pic de flexion de l’épaule (≈5°) ainsi qu’une 
augmentation du pic de flexion du coude (≈4°). Par ailleurs, la tâche de lever implique un pic 
maximal en flexion et en abduction de l’épaule supérieur à 60°, ce qui est relativement 
important et potentiellement dangereux selon les auteurs. La sollicitation du membre supérieur 
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et particulièrement de l’épaule semble évidente à partir de ces résultats. Nous retiendrons de 
cette étude que les masses de caisses de 7 kg et 15 kg sont représentatives de plus de la 
majorité des tâches de lever accomplies dans le secteur industriel. Mais aussi que la différence 
de masse entre les deux caisses utilisées permet de mettre en évidence des modifications 
cinématiques de l’épaule et du coude. 
Lors de mouvements de lever entre le niveau des hanches et celui des épaules, Yoon et 
al., (2012) évaluent l'effet de deux masses de charge et vitesses de mouvement (préférées et 
rapides) sur l’activité EMG et sur les pics d’angles articulaires de l'épaule et du coude. Ils 
observent que l’activation du trapèze supérieur et du deltoïde moyen est plus élevée avec une 
charge plus lourde à vitesse préférée. Bien que l'étude de Yoon et al., (2012) apporte les 
premières estimations quant à la description de la charge mécanique appliquée à l'épaule 
pendant le lever de charge, de nombreuses interrogations demeurent. Si les effets de masse et 
de vitesse sont ici évalués, l'influence des hauteurs de saisie et de dépôt ne sont pas prises en 
considération lorsque la charge qui est levée augmente. L’étude des pics articulaires de ces 
travaux révèle que l’augmentation de la masse de caisse de 4 kg à 9 kg induit à vitesse 
préférée une diminution significative de la flexion maximale de l’épaule d’environ 3° et de la 
flexion maximale du coude de 4° au cours du mouvement; ainsi que de l’extension maximale 
du coude en fin de mouvement de 10°. Le constat établi par Aghazadeh, Mokrani, Al-Qaisi, 
Ikuma et Hassan, (2011) va dans le même sens quand ils remarquent une diminution de la 
flexion maximale de l’épaule, mais son résultat n’est pas significatif. En revanche dans cette 
étude, la flexion maximale du coude est augmentée. Contrairement aux deux autres, les 
travaux d’Allen, James et Snodgrass, (2012) étudient pour leur part, une tâche de lever de 
charge entre le niveau des hanches et celui des yeux et la masse est augmentée de 1 kg à 
11 kg. Ils montrent que la flexion de l’épaule est augmentée de 7° et la flexion maximale du 
coude est diminuée d’environ 10° lorsque la masse augmente. Ils remarquent aussi une 
extension thoracique qui est accentuée de 3° lorsque la masse est augmentée. Les auteurs 
suggèrent alors que la région supérieure du tronc en extension compense les mouvements du 
membre supérieur. 
Au travers de ces trois dernières études, l’augmentation de la masse ne produit pas des 
effets semblables sur la cinématique articulaire, les résultats ne sont pas univoques. Mais ces 
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résultats ne cherchent pas à être comparés car les protocoles d’expérimentation différents ne le 
permettent pas. Face à cette absence de consensus, demeure l’interrogation de comment et 
avec quelle intensité les mouvements articulaires de l’épaule et du coude sont affectés lorsque 
la masse de l’objet varie. À l’instar de l’étude d’Oliveira et al., (2011), Yoon et al., (2012) 
rapportent une diminution de la flexion de l’épaule face à l’augmentation de la masse de 
caisse, alors qu’Allen et al., (2012) montrent une augmentation de cet angle. Une des 
différences entre ces deux études est que Yoon et al., (2012) étudient les tâches de lever entre 
le niveau des hanches et celui des épaules tandis que dans les travaux d’Allen et al., (2012) les 
tâches s’exécutent entre le niveau des hanches et celui des yeux. L’effet de l’interaction de 
facteurs de hauteur de dépôt et de masse de la charge sur les mouvements articulaires de 
l’épaule est encore méconnu. Il est possible d’envisager que l’augmentation de la masse de 
charge lors d’une tâche de lever limite la mobilité thoraco-humérale de différentes manières si 
le dépôt est réalisé au niveau des épaules et au-dessus. Même si une compensation de la région 
supérieure du rachis est constatée dans l’étude d’Allen et al., (2012), celle-ci ne nous permet 
pas de dire s’il existe d’autres stratégies de compensation scapulo-thoracique. 
2.2.3 Intérêt d’étudier l’interaction des facteurs de hauteur et de masse de la charge 
La plupart des ergonomes canadiens certifiés utilisent l’équation de l'institut national 
américain de la sécurité et la santé au travail (NIOSH) comme outil d'analyse ergonomique 
pour évaluer l’exigence d’une tâche professionnelle (Pascual et Naqvi, 2008). Le 
gouvernement du Canada propose sur son site internet de calculer la charge maximale 
admissible que presque tous les travailleurs en bonne santé (90% des hommes et 75% de 
femmes selon les « tables » de Snook et Ciriello, (1991)) peuvent manipuler sans un risque 
élevé de développer un TMS
12
. C’est un des outils d'analyse ergonomique le plus répandu au 
Canada avec les « tables » de Snook et Ciriello, (1991) et de Mital, (1997) ainsi que les outils 
« d’évaluation rapide du membre supérieur13 » (RULA) (Mc Atamney et Corlett, 1993) et 
« d’évaluation rapide du corps entier14 (REBA) » (Hignett et Mc Atamney, 2000). L’équation 
de lever proposée par le NIOSH dans les années 1990 est une mesure mise en œuvre afin de 




 Traduit de l’anglais : « Rapid Upper Limb Assement » 
14
 Traduit de l’anglais : « Rapid Entire Body Assement » 
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prévenir les blessures affectant principalement le dos mais aussi celles des membres supérieurs 
chez les travailleurs (Waters et al., 1993). 
À partir d’un modèle multiplicatif, l'équation de lever du NIOSH est composée de 
différents paramètres de lever qui sont des facteurs de pondération variant de 0 à 1 (Équation 
2). Ces multiplicateurs individuels utilisés pour calculer la charge maximale admissible 
peuvent être employés pour identifier les problèmes spécifiques liés à la tâche étudiée. 
L’indice de lever peut alors être calculé à partir du ratio entre la masse qui est levée par le 
travailleur sur son lieu professionnel et la charge maximale admissible obtenue par l’équation 
de lever du NIOSH. La grandeur de l’indice de lever détermine si l’exigence globale de la 
tâche est considérée comme acceptable (indice de lever inférieur ou égal à 1) ou trop exigeante 
(indice de lever supérieur à 1). Dans cette équation, des pondérations servent à diminuer la 
constante de masse établie à 23 kg. Cette dernière représente la charge maximale admissible 
dans des conditions idéales. La constante de masse (LC) ainsi que six paramètres-facteurs 
multiplicateurs liés à la tâche étudiée sont pris en compte. La grandeur relative de chaque 
multiplicateur indique la contribution relative de chaque facteur de la tâche pour le calcul de la 
charge maximale admissible (Waters et al., 1993). Cette équation prend la forme : 
                          (2)  
où les éléments sont respectivement les multiplicateurs : horizontal (HM), vertical (VM), 
asymétrique (AM), de distance verticale (DM), de la qualité de la saisie de la charge (CM) et 
de la fréquence de lever (FM). Ils sont respectivement calculés à partir de la position 
horizontale (H) et verticale (V) de la charge manipulée en rapport à un point situé à 
équidistance des deux pieds, à partir de l’asymétrie de la tâche par rapport au plan sagittal, de 
la distance verticale de lever (D), de la qualité de la prise entre la main et la caisse (C) et de la 
fréquence de lever (F). 
La valeur de chaque multiplicateur de la tâche détermine l’importance relative de chaque 
facteur de risque lié à la tâche. On constate dans cette équation, que ce sont les effets 
principaux des paramètres de lever qui sont avant tout étudiés; et que les effets d'interaction 
sont simplement obtenus comme le produit des facteurs multiplicateurs des effets principaux. 
Karwowski, (1992) indique que l’effet d'interaction de différents paramètres de lever, calculé 
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de manière multiplicative, n’est peut-être pas approprié pour indiquer les facteurs de risque 
associés à toutes les tâches de lever. Ceci en raison de la multitude de types d’interactions 
parmi toutes les combinaisons de facteurs de risque possibles. Marras et al., (2009) précisent 
que l'impact des interactions entre les facteurs de risque doit être spécifiquement étudié dans la 
mesure où l'impact des interactions peut être plus grand que celui de tout facteur pris 
individuellement. Dempsey et Fathallah, (1999) suggèrent que les interactions calculées à 
partir de l’équation du NIOSH sont insuffisantes pour véritablement tenir compte de leurs 
effets. Lavender et al.,( 2003) montrent que l’intensité du pic maximal du moment résultant 
entre la cinquième vertèbre lombaire et la première vertèbre sacrée est dépendante de l'effet de 
l'interaction entre la hauteur initiale de saisie de la charge et sa masse lors de lever à basse 
hauteur (entre le sol et le niveau des hanches). Il est constaté que l’utilisation de l’équation du 
NIOSH sous-représente l’augmentation du chargement biomécanique en présence de la 
combinaison de ces facteurs. Plus récemment, l’étude d’Arjmand, Amini, Shirazi-Adl, 
Plamondon et Parnianpour, (2015) met également en évidence que l’équation du NIOSH n’est 
pas adaptée pour contrôler de manière adéquate les forces en compression et en cisaillement 
qui sont appliquées à la colonne vertébrale dans certaines configurations. Pris 
individuellement, chaque multiplicateur ne peut pas dépasser un critère biomécanique qui 
limite les forces en compression développées entre la cinquième vertèbre lombaire et la 
première vertèbre sacrée à 3400 N (Waters et al., 1993). L’étude d’Arjmand et al., (2015) 
établit que le seuil de tolérance admissible est dépassé pour cette articulation lors de certaines 
tâches de levers impliquant des postures du tronc en flexion modérée à grande (≥30°). Le 
multiplicateur vertical de l’équation du NIOSH est en partie jugé responsable de cette 
insuffisance tandis que le multiplicateur horizontal a correctement modulé la charge appliquée 
aux mains. Qu’en est-il pour l’épaule ? Aujourd’hui aucune limite de tolérance n’est définie 
pour l’épaule. Ces travaux qui quantifient le niveau d’exposition en fonction de l’interaction 
de facteurs de risque permettent d’établir une meilleure compréhension du mécanisme à 
l’origine de TMS et des stratégies de prévention qui en découlent (Marras et al., 2009). À 
notre connaissance lors de tâches de lever au niveau des épaules et au-dessus, aucune étude 
n’a vérifié l’existence de cet effet d’interaction entre la hauteur de lever et la masse de la 





Ainsi, il est possible d’émettre l’hypothèse que les pics d’angles articulaires lors de lever de 
charge permettent d’appréhender l’effet d’une interaction entre l’agencement spatial en 
hauteur de la tâche (hauteurs de saisie ou de dépôt) et la masse de la charge 
(6 kg vs. 12 kg vs. 18 kg). 
Le second sous-objectif de cette thèse est d’identifier les variables de la cinématique 
articulaire maximales, minimales et moyennes du tronc, du complexe de l’épaule et du coude 
qui sont affectées par cet effet d’interaction dans deux études : 
(1) La première étude se focalise sur l’effet de hauteur de saisie en interaction avec l’effet 
de la masse. On s’intéresse à l’effet de saisir la caisse à partir de deux hauteurs 
différentes (Hanche vs. Épaule) pour un dépôt identique (Yeux) avec diverses masses 
(6 kg vs. 12 kg vs. 18 kg). 
(2) Une seconde étude se concentre sur l’effet de hauteur de dépôt interagissant avec 
l’effet de masse. On s’intéresse à l’effet de déposer la caisse à deux hauteurs 
différentes (Épaule vs. Yeux) pour une saisie identique (Hanche) avec diverses masses 
(6 kg vs. 12 kg vs. 18 kg).  
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2.3 Application de l’analyse en composante principale (ACP) à l’analyse du 
mouvement 
Dans une perspective d’approche exploratoire d’analyse du mouvement comme celle 
développée dans ce travail de doctorat, l’analyse en composante principale (ACP) est un outil 
statistique susceptible d’approfondir l’étude du mouvement. En effet, l’ACP tente de savoir 
s’il existe une représentation minimaliste d'un grand nombre de variables en utilisant 
seulement quelques-unes d’entre elles, tout en préservant au maximum la variabilité contenue 
dans l’ensemble de données (Chau, 2001). Afin d’en connaître davantage sur cet outil 
provenant de la branche des statistiques multivariées, cette sous-partie se divise en deux. La 
première est un aperçu théorique de l’ACP (section 2.3.1). Puis, sont exposées les applications 
de l’ACP pour caractériser les coordinations de mouvements articulaires lors de lever de 
charge (section 2.3.2). L’annexe I développe l’ACP dans l’optique d’approfondir les 
connaissances qui la concerne. 
2.3.1 Aperçu théorique 
L’ACP s’appuie sur l’hypothèse qu’une partie dominante de la variabilité peut décrire 
efficacement un ensemble de données (Ramsay et Silverman, 1997). Dans le domaine de la 
biomécanique et de l’analyse du mouvement humain, l’utilisation de l’ACP s’est vulgarisée au 
travers de l’analyse de la marche (Deluzio, Wyss, Costigan, Sorbie et Zee, 1999; Deluzio, 
Wyss, Zee, Costigan et Serbie, 1997). L’attrait majeur de cet outil est qu'il permet d’explorer 
un ensemble de données contenues dans les signaux, susceptibles de fournir des informations 
quantitatives et temporelles plus précises entre des groupes et des conditions expérimentales 
(Deluzio et Astephen, 2007; Olney, Griffin et McBride, 1998; Sadler, Graham et Stevenson, 
2011, 2013, Wrigley, Albert, Deluzio et Stevenson, 2005, 2006). Les informations d’un 
ensemble de données sont ainsi condensées pour restituer les relations caractéristiques, tout en 
limitant la perte d’information (Daffertshofer, Lamoth, Meijer et Beek, 2004). Ce processus 
vise à résumer les informations les plus importantes dans les données en séparant les variables 
qui sont pertinentes de celles qui sont redondantes. Il permet en déformant le moins possible 
l’information de préserver au maximum la variance contenue dans l’ensemble de données 
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(Deluzio et Astephen, 2007). En utilisant cette méthode, le chercheur n’a pas de choix 
préalables à faire quant aux variables qui ont de l'importance. Ceci a l’avantage d’éviter de 
faire des hypothèses potentiellement biaisées. Un ouvrage note que ces composantes sont 
« pensées pour mettre en évidence les processus sous-jacents qui ont créé les corrélations entre 
les variables initiales » (Tabachnick, Fidell et Osterlind, 2001). Le but principal de l'ACP est 
donc de conserver la plus grande variance possible tout en restituant le plus petit nombre de 
nouvelles variables indépendantes et non redondantes que l’on nomme composantes 
principales (Daffertshofer et al., 2004). 
2.3.2 L’ACP pour caractériser les coordinations de mouvement articulaire lors de lever de 
charge  
De plus en plus de chercheurs étendent la méthodologie de l’ACP à un ensemble de 
données issues d’études sur les mouvements de levers de charge (Nguyen et Reynolds, 2009; 
Sadler et al., 2011, 2013, Wrigley et al., 2005, 2006). Khalaf et al. (1999) tentent de 
caractériser les mouvements de levers de charge. À partir d’un modèle biomécanique 
bidimensionnel, ils considèrent comme variables d’intérêt (paramètres) les angles articulaires, 
les vitesses et les accélérations ainsi que les couples musculaires nets à la cheville, au genou, 
et entre la cinquième vertèbre lombaire et la première vertèbre sacrée, à l’épaule et au coude. 
Ils expérimentent diverses conditions de réalisation de tâches comme la fréquence 
d’exécution, la masse de la charge, et la technique employée. Ils parviennent à identifier les 
paramètres caractéristiques d’un lever qui sont responsables de la variabilité lors de 
l’exécution d’une tâche. Car dans ce contexte, un paramètre important est un paramètre qui 
contribue significativement à la variance globale des données et qui tient compte des 
corrélations entre les variables (Chau, 2001). Wrigley et al., (2005) constatent l’avantage de 
l’ACP en observant des différences dans la technique de lever entre deux groupes distincts : 
ceux qui développent une lombalgie et ceux qui n’en développent pas dans les deux années 
qui suivent l’étude. Ils concluent que l'ACP permet de mettre en évidence des modifications 
biomécaniques là où d'autres analyses traditionnelles avaient été moins performantes. En 
outre, cette approche détermine les grands modes de variabilité, dans lesquels cinq variables 
sont repérées. Sur des levers exécutés par deux populations (une avec légère lombalgie et 
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l’autre en bonne santé), Wrigley et al., (2006) explorent la sensibilité de l’ACP à différencier 
des signaux cinétiques avec trois conditions de masse. Une autre application aux levers de 
charge utilisant l'ACP est une recherche sur les différences cinématiques et cinétiques de 
levers chez les femmes enceintes (Nguyen et Reynolds, 2009). Dans cette dernière étude, 
l'ACP a permis de mettre en évidence des divergences cinématiques entre des femmes 
enceintes et d’autres qui ne le sont pas. Plus récemment, des travaux identifient diverses 
manières de lever une caisse pour des hauteurs proches du sol suivant plusieurs conditions 
expérimentales (Sadler et al., 2011, 2013). D’autres définissent les relations vraiment 
caractéristiques propres aux composantes principales comme un aperçu des patrons de 
coordinations articulaires au cours du mouvement (Daffertshofer et al., 2004; Federolf, Boyer 
et Andriacchi, 2013). Tous ces exemples permettent de mettre en évidence le potentiel de 
l'ACP. Son application sur un jeu de données cinématiques provenant de lever de charge 
contribue à la compréhension de la technique adoptée, de la coordination des mouvements et 
peut révéler des différences entre les conditions expérimentales (Nguyen et Reynolds, 2009; 
Sadler et al., 2011). Toutes ces études ne s’intéressent pas spécifiquement aux mouvements de 
l’épaule. L’ACP semble alors être une opportunité de recherche intéressante pour étudier les 
relations entre les paramètres du mouvement lors de lever de charge de hauteur. 
 
 
L’hypothèse est que les effets des conditions expérimentales (hauteurs de dépôt et masses de 
charge) sur les mouvements articulaires corrélés peuvent être observés à l’instant du pic 
maximal d’accélération verticale de la caisse. Ce pic est un événement qui correspond à la 
partie fonctionnelle du mouvement de lever de charge durant laquelle le sujet lève la boîte de 
l'étagère inférieure et lui donne l’accélération nécessaire pour accomplir le déplacement 
vertical (Bonato et al., 2002). 
Au moyen de l’étude du pic maximal d’accélération verticale de la caisse dans son intensité et 
sa temporalité, le troisième sous-objectif est d’identifier les coordinations de mouvements 
articulaires à cet instant et révéler les différences en fonction des conditions expérimentales de 




Ce chapitre s’articule autour de quatre parties. Dans une première partie, la procédure 
expérimentale est décrite. Dans une seconde, le modèle cinématique du tronc et du membre 
supérieur est développé dans quatre sections que sont la définition de la chaîne cinématique, la 
méthode de personnalisation des paramètres du modèle, la procédure de cinématique inverse 
pour reconstruire la cinématique articulaire et la validation du modèle. Dans une troisième, le 
traitement des données est présenté. Enfin, la dernière partie qui concerne les analyses 
statistiques clora ce chapitre. 
1. Procédure expérimentale 
Quinze hommes novices en manutention ont participé à cette étude. Les sujets étaient 
âgés en moyenne de 25,9 ± 4,0 ans, mesuraient 178,1 ± 8,3 cm et avaient une masse corporelle 
de 73,6 ± 8,9 kg. Cet échantillon de convenance est en adéquation avec plusieurs études en 
biomécanique occupationnelle (Faber et al., 2009; Van Der Molen et al., 2008). Les 
participants ne rapportaient aucune pathologie musculo-squelettique et neurologique. Leur 
expérience en manutention ne dépassait pas les trois mois. Le protocole de recherche a été 
approuvé par le comité d’éthique de l’Université de Montréal (N°11-068-CERSS-D). Après 
avoir été informé verbalement et par écrit au moment de l'accueil, les participants fournissaient 
leur consentement pour la réalisation du protocole expérimental. 
Le protocole expérimental est un ensemble de tâches de manutention effectuées dans le 
plan sagittal. Celui-ci correspond aux déplacements de caisses en hauteur dans un mouvement 
considéré symétrique entre le côté gauche et le côté droit. Seul le côté droit est analysé. 
L’instrumentation comporte la cinématique et l’électromyographie des muscles du tronc et du 
membre supérieur droit ainsi que la mesure de la force appliquée à la poignée droite de la 
caisse. Les trajectoires de huit marqueurs fixés à cette caisse sont également collectées. Un 
total de 29 marqueurs réfléchissants sphériques de 9 mm de diamètre étaient positionnés sur la 
peau des participants et six autres marqueurs cutanés d’un diamètre de 6 mm étaient placés sur 
la clavicule (Figure 8). Le placement des marqueurs, décrit au tableau 2, distingue les 
marqueurs techniques qui sont dispersés sur les segments en évitant les zones avec des 
 63 
 
muscles et des articulations pour réduire les artéfacts de tissus mous (Lucchetti et al., 1998), et 
les marqueurs anatomiques qui sont apposés sur les reliefs osseux. Les déplacements des 
marqueurs cutanés étaient enregistrés à l’aide d’un système ViconTM muni de 13 caméras T40 
et cinq caméras T20 (Oxford Metrics Ltd, Oxford, UK) avec une fréquence d’acquisition de 
200 Hz. Le volume dans lequel les tâches de lever sont réalisées a été calibré, et l’erreur 
maximale de calibrage était de ± 0.5 mm. L’erreur de calibrage était définie comme la 
variation maximale de la distance euclidienne entre deux marqueurs fixes, qui ont été vissés 
sur la caisse au cours d’un essai. Une fois le volume d’acquisition calibré et le sujet équipé des 
marqueurs cutanés, différentes séries de mouvements étaient réalisés de façon à paramétrer 
ultérieurement le modèle cinématique décrit à la sous-partie 2.2 Identification des paramètres 
du modèle cinématique. Ces séries de mouvements, présentées au tableau 3, sollicitent selon 
tous les degrés de liberté les articulations thoraco-pelvienne (TP), sterno-claviculaire (SC), 
acromio-claviculaire (AC), gléno-humérale (GH) et le coude. Plus précisément, ces 
mouvements sont utilisés ultérieurement pour déterminer de façon fonctionnelle les centres et 
axe articulaires ainsi que pour la personnalisation de l’ellipsoïde du modèle cinématique 
développé dans cette thèse. Une acquisition en position de référence anatomique et en position 
relâchée ont par la suite été enregistrées afin de déterminer à posteriori les repères locaux des 
segments de la chaîne cinématique ainsi que ses paramètres (longueurs segmentaires, 
coordonnées des centres articulaires, coordonnées locales des marqueurs). 
 
Figure 8 : Placement des marqueurs techniques et anatomiques cutanés. Les marqueurs d’une même 
couleur appartiennent au même segment avec respectivement la couleur rouge pour le bassin, le bleu 




Tableau 2 : Description de la position des marqueurs cutanés, du type, du nom et du segment  
Segment Nom Type Position 
Pelvis 
EIASg Anatomique Épine iliaque antéro-supérieure gauche 
EIASd Anatomique Épine iliaque antéro-supérieure droite 
EIPg Anatomique Épine iliaque postérieure gauche 
EIPd Anatomique Épine iliaque postérieure droite 
Thorax 
STERg Technique Côté gauche du manubrium du sternum 
STERd Technique Côté droit  du manubrium du sternum 
STER Technique Sur le corps du sternum 
XIPH Technique Processus xiphoïde du sternum 
T1 Technique Processus épineux de la vertèbre T1 
T10 Technique Processus épineux de la vertèbre T10 
Clavicule 
droite 
CLAV_SC Anatomique Articulation sterno-claviculaire 
CLAV_Méd Technique Partie médiale de la clavicule 
CLAV_Ant Technique Convexité antérieure de la clavicule 
CLAV_Post Technique Convexité postérieure de la clavicule 
CLAV_Lat Technique Partie latérale de la clavicule 
CLAV_AC Anatomique Articulation acromio-claviculaire 
Scapula 
droite 
SCAP_A Technique Sur l’acromion, latéralement par rapport à CLAV_AC 
SCAP_AMéd Technique Sur l’acromion, entre l’acromion et l’épine scapulaire 
SCAP_PC Anatomique Processus coracoïde 
SCAP_Lat Technique Partie latérale de l’épine scapulaire 
SCAP_Mil Technique Milieu de l’épine scapulaire 
SCAP_Méd Anatomique Partie médiale de l’épine scapulaire 
SCAP_AI Anatomique Angle inférieur de la scapula 
SCAP_AS Anatomique Angle supérieur de la scapula 
Bras 
droit 
DELT Technique Sous l’insertion du deltoïde 
BRAS_Méd Technique 
Point milieu entre l’acromion et l’olécrane, face médiale du bras, 
entre les deux chefs du biceps 
BRAS _Lat Technique Point milieu entre l’acromion et l’olécrane, face latérale du bras 
BRAS_Sup Technique Entre les chefs latéral et médial du triceps, face postérieure du bras 
BRAS_Inf Technique 
Sur la face postérieure du bras, près du coude, en dessous de  
BRAS_Sup 
EPIC_Méd Anatomique Épicondyle médial 




AVBRAS_Lat Technique Bord latéral de l’avant-bras, près du coude 
AVBRAS_Méd Technique Face antérieure de l’avant-bras, près du coude 
AVBRAS_BO Technique Base de l’olécrane 
AVBRAS_Ant Technique Bord latéral de l’avant-bras, sous AVBRAS_Lat 
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Tableau 3 : Articulations et mouvements à collecter pour l'utilisation de la méthode fonctionnelle 
SCoRE et pour la personnalisation de l’ellipsoïde. 
Articulations  Mouvements 
Thoraco-
pelvienne (TP) 
 Flexion latérale sans rotation du tronc. 
 Rotation du tronc, en gardant les hanches immobiles. 
 





 Hausser les épaules avec la paume de la main orientée vers la cuisse. 
 
Rétraction/protraction ou glissement antéro-postérieur de l’épaule avec la main en 
position neutre et le bras à l’horizontale. 
 Rotation interne/externe de l’épaule. 
 
Mouvement horizontal du bras en extension de gauche à droite avec grande 




 Élévation du bras à chaque plan de 45
o
. 
 Amplitude maximale de 90
o 
(ne pas dépasser le niveau de l'épaule). 




 Même mouvement que pour l'articulation GH mais de pleine amplitude. 
 Haussement de l’épaule. 
 Protraction/rétraction. 
Coude (C)  
Flexion/extension du coude avec une légère abduction et flexion de l’épaule. Éviter 
les rotations interne/externe à l’épaule et la pronation/supination de l’avant-bras. 
Note. Chaque mouvement est effectué à trois reprises. 
Après un échauffement individuel, chaque sujet effectuait 27 déplacements 
(3 tâches x 3 masses x 3 répétitions) dans le plan sagittal d’une caisse métallique avec les deux 
mains. Les tâches consistaient à monter les caisses d’une tablette à une autre située sur une 
étagère. La figure 9 montre un exemple de tâche étudiée à partir de plusieurs photographies 
qui représentent différents instants du lever d’une charge. Trois répétitions par lever de charge 
étaient enregistrées. L’étagère comportait trois tablettes situées à différentes hauteurs ajustées 
pour chacun des sujets : hauteur des hanches, hauteur des épaules, et hauteur des yeux. Les 
consignes données aux sujets étaient les suivantes : « saisir la caisse qui est posée à plat par les 
poignets, la sortir de la tablette et finir le déplacement en déposant la caisse à plat sur l’étagère 
d’arrivée ». Les participants devaient également limiter les déplacements de leurs membres 
inférieurs. Ils étaient invités au cours de l’échauffement à choisir une position d’appui pédestre 
confortable, puis à conserver celle-ci durant l’ensemble des conditions expérimentales. Les 
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sujets devaient adopter la technique et la vitesse de transfert la plus confortable pour effectuer 
les tâches. Les trois tâches étudiées qui correspondent au lever de caisse entre les différentes 
tablettes sont: Hanche  Épaule, Hanche  Yeux et Épaule  Yeux. La masse initiale de 
la caisse était de 6,75 kg, et une ou deux plaques métalliques pouvaient être vissées sous celle-
ci pour constituer respectivement une masse totale de 12,5 kg et de 18,4 kg. Pour simplifier les 
notations, les trois masses seront notées 6 kg, 12 kg et 18 kg. Les dimensions de la caisse sont 
de 50 cm de longueur, 35 cm de largeur et 8 cm d’épaisseur. 
 
Figure 9 : Représentation de différents instants exprimés en pourcentage et en phases d’un lever d'une 
caisse de 12 kg entre les hanches et les épaules. 
Pour mesurer les efforts de contact à la main lors des manutentions, la poignée droite 
de la caisse était instrumentée avec un capteur d’effort à six composantes échantillonnées à 
une fréquence de 2000 Hz (Capteur tube SH2653-1106B3, Sensix, Poitiers, France). La 
poignée gauche n’était pas instrumentée, en revanche, celle-ci était symétrique et de même 
masse que la poignée droite. Ces données d’efforts, une fois étalonnées, sont utilisées pour 
déterminer les instants de début et de fin des phases d’analyse du cycle de lever de charge. 
Chaque essai collecté correspondait à un seul déplacement de la caisse d’une étagère à une 
autre. Les sujets réalisaient trois répétitions de déplacements de charge par condition 
expérimentale de tâche et de masse de caisse. Les différentes conditions expérimentales 
étaient randomisées et une fréquence maximale de trois déplacements par minute n’était pas 
dépassée afin de répartir un effet potentiel de la fatigue. 
Pour chaque condition expérimentale, l’indice de lever du NIOSH est calculé (Waters 
et al., 1993). Cet indice de lever est une recommandation largement utilisée pour évaluer 
l’effort physique d’une tâche de manutention au travail. L’indice de lever a été établi suivant 
la division : 
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 (5)  
avec la masse de la charge à soulever et la charge limite recommandée qui sont exprimées en 
kilogrammes ou en livres. La charge limite recommandée est calculée au moyen de différents 
paramètres propres à chaque tâche qui sont plus amplement détaillés dans les travaux de 
(Waters et al., 1993). L’indice de lever de NIOSH pour chacune des tâches et des masses de 
caisse étudiées pour l’étagère de destination est présenté au tableau 4. La condition la plus 
exigeante est la destination lors de la tâche Épaule – Yeux avec une charge de 18 kg, car un 
indice de lever de 1,96 est obtenu par l'équation révisée de NIOSH. 
Tableau 4: Indice de lever d'une charge pour les trois tâches et les trois masses de caisse calculée à 
partir de l'équation révisée du NIOSH. 
    Hanche-Épaule   Hanche-Yeux   Épaule-Yeux 
6kg   0,58 ± 0,02   0,65 ± 0,02   0,57 ± 0,02 
12kg   1,15 ± 0,04   1,31 ± 0,04   1,15 ± 0,05 
18kg   1,73 ± 0,06   1,96 ± 0,06   1,72 ± 0,07 
En général, les tâches Hanche – Épaule et Épaule – Yeux ont des indices de lever qui 
sont semblables et la tâche Hanche – Yeux se distingue des deux autres. La tâche Hanche –
 Yeux est considérée comme la plus sollicitante des trois tâches. En effet, le déplacement 
vertical de la charge est réalisé sur une plus grande distance que les deux autres tâches étant 
donné que la caisse est déposée sur la tablette la plus haute. 
Afin de pouvoir réaliser une analyse cinématique d’un participant en mouvement, un 
modèle cinématique est développé pour calculer les angles articulaires au cours des levers de 
charge par une approche de cinématique inverse. 
2. Modèle cinématique du tronc, de la ceinture 
scapulaire et du membre supérieur 
La cinématique articulaire va être obtenue à partir des coordonnées des marqueurs 
présentés dans la section précédente, associées à un modèle cinématique multi-corps du tronc, 




Le modèle cinématique multi-corps développé dans cette thèse repose sur le modèle 
initialement développé au laboratoire S2M par Jackson et al., (2012), noté S2M_Mod_BO 
(Boucle Ouverte), où les segments avant-bras et main ainsi que la pseudo-articulation scapulo-
thoracique ont été ajoutés avec une méthode semblable à Michaud et Begon, (2016), appelé 
S2M_Mod_BF (Boucle Fermée). L’ajout de ces segments est nécessaire pour un calcul par 
dynamique inverse pour des études ultérieures, comme la force est mesurée à la main et la 
définition d’une pseudo-articulation scapulo-thoracique est recommandée pour améliorer la 
cinématique de l’épaule (Chaffin et al., 1999; Maurel et Thalmann, 2000; Nigg et Herzog, 
2007; Van der Helm, 1994b). Les sous-parties suivantes décrivent les caractéristiques de la 
chaîne cinématique (sous-partie 2.1) avec ses paramètres géométriques et articulaires, ainsi 
que la méthode employée pour personnaliser les paramètres (sous-partie 2.2). Est ensuite 
présenté l’algorithme de cinématique inverse, utilisé pour la reconstruction des angles 
articulaires associés à chaque degré de liberté du modèle cinématique (sous-partie 2.3). Le 
problème de cinématique inverse sur-contraint est résolu numériquement par une optimisation 
de moindres carrés non linéaires entre les positions des marqueurs du modèle reconstruit et 
celles des marqueurs correspondants enregistrés. Enfin, la précision du modèle cinématique 
développé dans cette thèse sera évaluée en comparant la cinématique articulaire résultant de 
cette méthode basée sur l’utilisation de marqueurs cutanés avec la cinématique obtenue à 
partir de marqueurs placés sur des tiges intra-corticales directement vissées dans la clavicule, 
la scapula et l’humérus d’un sujet (sous-partie 2.4). 
2.1 Chaîne cinématique  
Le modèle développé permet d’estimer la cinématique articulaire du tronc, de la 
ceinture scapulaire et du membre supérieur lors de tâches de manutentions collectées en 
laboratoire. Les caractéristiques de la chaîne cinématique sont présentées ci-dessous. 
La chaîne cinématique, représentée à la figure 10, comprend six segments : le pelvis, le 
thorax, la clavicule, la scapula, le bras et l’avant-bras. Cette chaîne cinématique est constituée 
de cinq articulations qui sont la thoraco-pelvienne (TP), la sterno-claviculaire (SC), l’acromio-
claviculaire (AC), la gléno-humérale (GH) et le coude. Le modèle développé est actionné par 
18 degrés de liberté. Ce modèle, nommé S2M_Mod_BF, contient une fermeture de boucle de 
la chaîne cinématique contrairement au modèle S2M_Mod_BO de Jackson et al., (2012) qui 
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est en boucle ouverte. La Figure 10.B met en évidence l’ajout de la pseudo-articulation 
scapulo-thoracique (ST) qui introduit la fermeture de boucle de la chaîne cinématique. 
 
Figure 10 : Vue de face (A) et vue de ¾ arrière (B) de la chaîne cinématique avec fermeture de boucle 
à l’articulation ST par un ellipsoïde   . La chaîne cinématique est composée de six segments osseux 
(pelvis, thorax, clavicule, scapula, bras et avant-bras) et de cinq articulations (TP, SC, AC, GH et 
Coude) actionnées par 18 degrés de liberté (q1-18). Sur les figures A et B, le type d’articulation est noté 
par un  lorsqu’elle est une rotule et par un  lorsqu’il s’agit d’une articulation en charnière. 
Pour déterminer l’orientation d’un segment en mouvement, les méthodes des angles 
d’Euler ou des angles de Cardan consistent à décomposer la rotation globale en trois rotations 
élémentaires successives. Ces rotations s’effectuent autour des axes orthogonaux d’un repère 
associé au segment considéré selon une séquence spécifique. La désignation des axes de 
rotation articulaires (décrits à la figure 11) est la suivante : X pour l'axe médio-latéral (orienté 
vers la face latérale droite), Y pour l’axe proximo-distal (pointé vers le haut) et Z pour l'axe 
antéro-postérieur (orienté vers l’avant). Les orientations des différents systèmes de 
coordonnées locaux associés à la chaîne cinématique suivent les recommandations de l’ISB 
(Wu et al., 2005). Ces recommandations sont définies en fonction de repères anatomiques 
osseux. Leurs buts est de reproduire le mieux possible les axes de mouvements fonctionnels 
des segments afin de faciliter l’interprétation des angles mesurés. À noter toutefois que par 





Figure 11 : Orientations des axes X (pointillés fins), Y (pointillés) et Z (traits pleins) du repère global 
et des différents systèmes de coordonnées locaux associés à la chaine cinématique. 
Le tronc est segmenté en deux parties : le pelvis, qui est associé au bassin, et le thorax, 
qui représente la cage thoracique. Le segment pelvis possède six degrés de liberté (trois 
translations q1-3 et trois rotations q4-6) exprimés dans le système de coordonnées global. Ainsi, 
le pelvis, segment racine du modèle, peut se mouvoir librement dans l’espace. L’articulation 
mécanique thoraco-pelvienne est modélisée par une rotule (q7-9) qui lie le segment pelvis au 
segment thorax. Les angles articulaires thoraco-pelviens entre le pelvis et le thorax sont 
respectivement représentés par les degrés de liberté en rotation q7, q8 et q9. L’articulation 
thoraco-pelvienne suit une séquence d’angle de Cardan «     » : où la rotation autour de l’axe 
(     ) définit le mouvement de flexion-extension et la rotation autour de l’axe (     ) 
définit le mouvement de rotation axiale. La rotation autour de l’axe (     ) quant à elle 
correspond au mouvement de flexion latérale. La ceinture scapulaire est modélisée par les 
segments clavicule et scapula. La clavicule est liée au tronc par l’articulation sterno-
claviculaire actionnée par deux degrés de liberté. Les angles articulaires sterno-claviculaires 
sont l’élévation-dépression (     ) et la protraction-rétraction (rotation autour de l’axe 
     ) qui sont respectivement représentées par les degrés de liberté q10 et q11. L’angle de 
rotation axiale de l’articulation sterno-claviculaire est bloqué dans la chaîne cinématique. 
Cette rotation est difficile à mesurer à cause des glissements de la peau (Bolsterlee et al., 
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2014). La scapula est liée à la clavicule par l’articulation acromio-claviculaire. Les angles 
articulaires acromio-claviculaires sont la rotation médiale-latérale (     ), la protraction-
rétraction (     ), et la bascule antérieure-postérieure (     ) qui sont respectivement 
représentées dans le modèle par les degrés de liberté q12, q13 et q14. Le membre supérieur est 
représenté par les segments bras et avant-bras. Le segment bras fait suite au segment scapula 
dans la chaîne cinématique, tous les deux sont liés par l’articulation gléno-humérale. Le plan 
d’élévation, l’élévation et la rotation axiale du bras correspondent respectivement aux degrés 
de liberté en rotation du segment bras q15, q16 et q17 dans la chaîne cinématique. Les rotations 
de l’articulation gléno-humérale sont extraites de la séquence d’Euler «      »  (Holzbaur, 
Murray et Delp, 2005; Šenk et Chèze, 2006). Il est important de noter que la dernière rotation 
axiale est calculée après la soustraction du plan d’élévation initial afin de replacer le bras dans 
une rotation axiale neutre, avant d’effectuer la dernière rotation (Haering et al., 2014). Par 
exemple, pour la séquence et les angles articulaires suivants :  (   ),  (    ),  (    ) et 
 (   ), la cinématique inverse renvoie uniquement la deuxième valeur de rotation axiale 
(   ) qui est une estimation plus clinique de ce mouvement. Les segments bras et avant-bras 
sont liés par l’articulation huméro-radiale. Cette articulation est appelée dans ce manuscrit 
articulation du coude. Le coude est actionné par un degré de liberté (q18) correspondant à 
l’angle de flexion-extension autour de l’axe (        ). Cet axe de rotation est déterminé par 
la méthode d’O’Brien et al., (1999). Le coude peut également faire un mouvement de prono-
supination ; de plus, la main possède deux degrés de liberté en flexion-extension et en 
abduction-adduction qui ne sont pas utilisés dans les analyses cinématiques de cette thèse. 
L’ensemble de cette chaîne cinématique a été implémenté dans la « Rigid Body 
Dynamics Library » sous Matlab. Le Tableau 5 résume différents paramètres du modèle 
cinématique avec pour chaque segment : le nombre de marqueurs, le segment parent, la 
séquence d’angle utilisée pour l’extraction des angles articulaires et son attitude (translations 
et orientations). Une fois la chaîne cinématique définie, les paramètres géométriques et 
articulaires doivent être ajustés afin de prendre en compte l’anthropométrie du sujet. La 





Tableau 5 : Caractéristiques de la chaîne cinématique. ,   et  correspondent à l’orientation (angles de Cardan ou Euler) du segment par 
rapport au segment parent. Px, Py et Pz représentent les translations de l’origine du segment. Les coordonnées généralisées q1-6 correspondent à 
la position et l’orientation de la racine, alors que q7-18 sont des angles articulaires. 




Pelvis (Racine) 1 1 - 4 -   q 1   q 2   q 3   q 4   q 5   q 6 xyz
Thorax 2 5 - 10 1    q 10    q 11    q 12 xyz
Clavicule 3 11 - 16 2  - q 13  - q 14 - zyx
Scapula 4 17 - 24 3  - q 16  - q 17    q 18 zyx
Bras 5 25 - 31 4  - q 19  - q 20  - q 21 zyzz
Avant-bras 6 32 - 35 5    q 22 - - x
OrientationTranslationSegment
         
            
            
      
            
     
 
Note. TPx, TPy et TPz sont les coordonnées du centre de rotation de l’articulation mécanique thoraco-pelvienne exprimées dans le repère du pelvis. SCx, SCy et SCz sont les 
coordonnées du centre de rotation de l’articulation sterno-claviculaire exprimées dans le repère du thorax. ACx sont les coordonnées de l’axe de rotation X associées au centre 
de rotation de l’articulation acromio-claviculaire exprimées dans le repère de la clavicule. GHx, GHy et GHz sont les coordonnées du centre de rotation de l’articulation gléno-
humérale exprimées dans le repère de la scapula. Cz sont les coordonnées de l’axe de rotation de l’articulation du coude exprimées dans le repère du bras. La chaîne 
cinématique comprend cinq degrés de liberté supplémentaire (deux translations et trois rotations) à l’articulation scapulo-thoracique qui ne sont pas présentés dans ce tableau. 
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2.2 Identification des paramètres du modèle cinématique  
Les paramètres géométriques du modèle cinématique sont personnalisés dans cette 
section. Les paramètres géométriques comme les repères locaux des segments, les 
coordonnées de position des marqueurs dans les repères locaux et les longueurs segmentaires 
sont déterminés à l’aide d’un essai statique qui est enregistré. Les paramètres comme la 
position des centres et axe articulaires ainsi que la position et les dimensions de l’ellipsoïde 
sont définis fonctionnellement aux moyens d’essais dynamiques également collectés. 
Il est nécessaire d’attribuer au préalable des repères locaux techniques relatifs à chaque 
segment afin de déterminer les positions et orientations des segments les uns par rapport aux 
autres (Figure 11). Ces repères techniques sont établis à l’aide des positions échantillonnées au 
cours du temps d’au moins trois marqueurs non colinéaires liés au segment pour une analyse 
tridimensionnelle. Ces repères sont orthonormés et directs. L’attribution d’un repère local et 
l’obtention de la matrice position d’un segment enfant, exprimé dans le repère de son parent, 
sont détaillées dans l’annexe II. Ces repères techniques donnent les matrices de roto-
translation de chaque segment. Ces matrices ainsi que les coordonnées des marqueurs dans les 
repères techniques représentent les données d’entrées pour les méthodes SCoRE et SARA 
(Ehrig et al., 2006; O’Brien et al., 1999). Tous les centres et axe de rotation des articulations 
qui composent la chaîne cinématique ont été calculés par une approche fonctionnelle. En ce 
sens, les recommandations de l’ISB concernant la détermination des centres articulaires ont 
été ajustées. La méthode fonctionnelle SCoRE, issue des travaux d’Ehrig et al., (2006), est 
appliquée pour les articulations thoraco-pelvienne, sterno-claviculaire, acromio-claviculaire et 
gléno-humérale alors que la méthode d’O’Brien et al., (1999) est utilisée pour déterminer l’axe 
du coude. Ces méthodes nécessitent d’enregistrer plusieurs essais durant lesquels le segment 
enfant se meut par rapport au segment parent selon tous les degrés de liberté alloués dans la 
chaîne cinématique. Ces séries de mouvements sont présentées au Tableau 2. Ces deux 
méthodes, plus amplement détaillées en annexe 3, permettent de calculer la position des 
centres et axes articulaires qui sont indispensables pour construire par la suite des repères 
locaux anatomiques. En effet, les origines de ces repères anatomiques sont placées au niveau 
des centres articulaires calculés. Chaque segment de la chaine cinématique est alors attaché à 
un nouveau système d’axes qui lui est propre. Ces axes sont orientés de manière à 
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correspondre avec les axes anatomiques du sujet (Wu et al., 2005). Les longueurs 
segmentaires et les positions locales des marqueurs du segment sont ensuite recalculées dans 
ces repères anatomiques à partir de l’enregistrement statique. Seul le pelvis, qui est le segment 
racine de la chaine cinématique, a un repère anatomique similaire à son repère technique. Son 
origine est au barycentre des marqueurs et les axes de son repère local restent ceux qui ont été 
déterminés au préalable pour construire son repère technique. 
Une fois la position des centres et axe articulaires obtenus, d’autres paramètres 
géométriques du modèle cinématique peuvent être identifiés pour un sujet et une fermeture de 
boucle de la chaîne cinématique peut être appliquée. Une fermeture de boucle de la chaîne 
cinématique est réalisée en modélisant le plan de glissement scapulo-thoracique par un 
ellipsoïde. Cet ellipsoïde fonctionnel implémenté dans le modèle est ajusté pour chacun des 
sujets. Les paramètres de l’ellipsoïde sont exprimés dans le système de coordonnées du thorax, 
avec        comme centre et        comme rayon. Les paramètres de l’ellipsoïde 
(                ) sont déterminés en utilisant les positions de cinq marqueurs scapulaires 
durant les séries de mouvements des essais SCoRE destinés aux articulations sterno-
claviculaire et acromio-claviculaire (Tableau 2). Les cinq marqueurs scapulaires, exprimés 
dans le système de coordonnées du thorax, sont SCAP_Méd, SCAP_AI, SCAP_AS, 
SCAP_Lat et SCAP_AMéd (Figure 12). La position de ces marqueurs sur les participants est 
illustrée à la figure 8 et décrite au tableau 2. 
 
Figure 12: Position des cinq marqueurs scapulaires dont la distance avec la surface de l’ellipsoïde est 
minimisée durant l’optimisation pour la fermeture de boucle cinématique scapulo-thoracique. 
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 Lors de ce processus de personnalisation, ces paramètres                  sont optimisés 
afin que la distance euclidienne entre la position des marqueurs ( ⃗⃗  ), représentant la surface 
de la scapula et la surface de l’ellipsoïde ( ), soit la plus petite possible à chaque instant ( ) : 
 
        
          
∑∑‖ ( ⃗⃗  ( )  ⃗ (             ))‖
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(6)  
Avec     qui est le nombre de marqueurs scapulaires ( ⃗⃗ ) et   le nombre d’instants utilisés 
durant les essais SCoRE pour optimiser les paramètres de l’ellipsoïde. Des butées sont définies 
suivant le minimum(      
   ), le maximum(      
   ), l’étendue (      
          
          
   ) et les 
valeurs des barycentres ( ̅) pour les coordonnées de chaque marqueur scapulaire. 
L’ellipsoïde correspondant aux paramètres optimaux doit également respecter la contrainte 
non linéaire suivante : 
 (     )
 
  
    
(     )
 
  
    
(     )
 
  
      (7)  
Le but de cette contrainte est de garantir que le point  ⃗  soit toujours en contact avec 
l’ellipsoïde. Cette contrainte est ajoutée dans l’équation de cinématique inverse à résoudre lors 
des reconstructions de la cinématique articulaire. 
2.3 Reconstruction de la cinématique articulaire 
Une fois que la chaîne cinématique du sujet est ajustée, cette partie présente comment le 
problème de cinématique inverse sur-contraint est résolu par une optimisation globale en deux 
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étapes. Dans un premier temps, les cinématiques du pelvis et du thorax sont estimées. La 
position et l’orientation de l’ellipsoïde sont également fixées par rapport au thorax. Dans un 
second temps, les cinématiques des segments distaux sont déterminées en considérant le 
thorax comme le segment racine de la chaîne cinématique. L’optimisation globale est une 
méthode qui minimise la somme des distances quadratiques entre les coordonnées de tous les 
marqueurs mesurées et reconstruites (Lu et O’connor, 1999). L’optimisation globale nécessite 
donc une fonction de cinématique directe qui dépend des coordonnées généralisées   réunies 
dans le vecteur    [          ]
 . Les positions des marqueurs reconstruits ou tags 
regroupés dans le vecteur    [         ] sont exprimées dans le repère global et sont 
définies au moyen de : 
    ( ) (8)  
avec  ( ) la fonction de cinématique directe. Pour un marqueur    associé à un segment   , 
cette fonction est la résultante des transformations géométriques qui ont permis de passer du 
repère local du segment    jusqu’au repère global   . Par exemple, la position du marqueur 
CLAV_Méd (   ) associée au segment clavicule (  ) exprimé dans le repère global est calculé 
à partir du produit cumulatif des matrices de passages depuis le repère global    jusqu’au 
repère segmentaire   : 
          
         (9)  
       [   
     
      
   ]       (10)  
La méthode par optimisation globale tente de minimiser la distance quadratique entre les 
coordonnées des marqueurs mesurés (P) et celle des tags (T) : 
    
 
 ( )  ∑‖  ( )    ‖
 
  
   
 (11)  
Le problème de cinématique inverse par optimisation globale est un système d’équations non 
linéaires car il faut inverser la fonction de cinématique directe  ( ). Une approche itérative 
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pour résoudre ce problème est appliquée par l’intermédiaire d’un algorithme de moindres 
carrés non linéaires de type Levenberg-Marquardt à partir de la jacobienne des coordonnées 
généralisées    [          ]
 .  
L’optimisation globale a été combinée à une autre méthode qui a également pour but 
d’atténuer les erreurs dues aux artéfacts de tissus mous. Cette méthode consiste à donner plus 
de poids à certains marqueurs considérés comme moins affectés par le mouvement des tissus 
mous (Ausejo et al., 2011). Les poids des différents marqueurs cutanés sont définis dans une 
matrice de pondération    qui est diagonale. Cette matrice    est introduite dans l’équation 
(11) de minimisation des distances quadratiques qui devient alors : 
    
 
 ( )  ∑   ‖  ( )    ‖
 
  
   
 (12)  
Dans notre cas, huit marqueurs ont été pondérés avec un poids dix fois supérieur aux 
autres marqueurs. Ces marqueurs pondérés sont les suivants : CLAV_Méd, CLAV_Ant, 
CLAV_Post, SCAP_AMéd et SCAP_Lat, EPIC_Méd, STYL_TL, STYL_PS. L’équation de 
cinématique inverse à résoudre, incluant la contrainte souple de fermeture de boucle ainsi que 
les différentes pondérations de marqueurs, s’écrit alors : 
    
 
 ( )  ∑   ‖  ( )    ‖
 
  
   
 ‖ [ ⃗     ⃗ (           )]‖
 
 (13)  
À la suite des reconstructions de la cinématique articulaire, les matrices de roto-
translation du thorax          , de la scapula            et de l’épaule       , exprimées dans 
le repère global, ont été récupérées. Puis, au moyen de l’équation (14) et (15), les matrices de 
position de la scapula                 et du bras            , sont obtenues dans le repère du 
thorax. Enfin, les angles articulaires scapulo-thoracique et thoraco-huméral sont 
respectivement extraits selon les mêmes séquences d’angles définies pour les articulations 
acromio-claviculaire et gléno-humérale : 
                           
             (14)  
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        (15)  
Une fois cette méthode appliquée pour résoudre le problème de cinématique inverse, le 
modèle cinématique (S2M_Mod_BF) doit être validé afin d’évaluer ses estimations de la 
cinématique articulaire. L’utilisation de mesures expérimentales invasives comme celles 
obtenues à partir de tiges intra-corticales sont considérées comme une référence. 
2.4 Protocole de validation du modèle cinématique S2M_Mod_BF  
Le protocole de validation a pour but de comparer les angles articulaires issus d’un modèle 
multi-corps avec et sans fermeture de boucle cinématique à ceux obtenus à partir d’un modèle 
issu de mesures invasives de référence. Des tiges en métal ont été insérées dans la clavicule, la 
scapula et l’humérus d’un sujet afin de mesurer directement la cinématique des articulations 
sterno-claviculaire, acromio-claviculaire et gléno-humérale avec une grande précision au cours 
d’un lever de charge. Le caractère fortement invasif de ce protocole explique le recours à un 
seul participant. 
2.4.1 Participant 
Le seul candidat recruté pour cette expérimentation était âgé de 27 ans, il mesurait 174 cm 
et pesait 57 kg. Celui-ci avait au préalable signé un formulaire de consentement éclairé. Le 
protocole a été accepté par les comités d’éthique de l’Université de Montréal (CPP#12-132) et 
du Karolinska Institutet de Stockholm (CPP#25/11).  
2.4.2 Instrumentation 
Un chirurgien a implanté des tiges intra-corticales dans des conditions stériles d’une 
salle de bloc opératoire de l’hôpital universitaire Karolinska en Suède. Après l’administration 
locale d’un anesthésiant (AstraZeneca, Södertälje, Suède), l’opération chirurgicale consistait à 
réaliser une incision de 1 à 2 cm sur les tissus mous avant de perforer l’os. Une tige en acier 
inoxydable (Synthes, Bettlach, Suisse) était ensuite vissée dans l’os. Une première tige de 
1,6 mm de diamètre est vissée dans la clavicule gauche du sujet. Puis, une seconde tige de 
même diamètre que la précédente est insérée dans l’épine de la scapula gauche du participant. 
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Enfin, une dernière tige de 2,5 mm est placée sous l’insertion deltoïdienne, sur la face latérale 
de l’humérus gauche. La figure 13 permet d’observer le positionnement des différentes tiges 
intra-corticales. Des clusters de quatre marqueurs réfléchissants sont fixés sur les deux 
premières tiges intra-corticales alors que la tige plantée dans l’humérus avait un cluster à cinq 
marqueurs (Figure 13). Le lieu d’incisure et d’insertion des tiges a été soigneusement 
sélectionné afin de ne pas endommager les muscles, les nerfs et les vaisseaux sanguins 
avoisinants. Cette opération chirurgicale ne devait pas affecter non plus la motricité du sujet. 
Les tiges ont été orientées dans le but d’éviter tout contact des marqueurs avec une autre tige 
ou même avec la tête ou le cou du participant au cours du mouvement. La solidité de 
l’installation est testée manuellement et les sites d’insertion des tiges ont été nettoyés, 
stérilisés et couverts avec un pansement stérile. Les tiges ont été retirées à la fin du protocole 
et les sites d’incisures de nouveaux nettoyés, stérilisés et recouverts avec un pansement. Un 
antibiotique et un antidouleur (AstraZeneca, Södertälje, Suède) sont ensuite donnés au 
participant. Aucune complication clinique n’est intervenue durant le protocole. 
 
Figure 13: Placement des tiges intra-corticales et placement des clusters de marqueurs qui lui sont 
associés. 
 80 
Le laboratoire d’analyse du mouvement de la Karolinska Institutet a ensuite accueilli le 
même participant afin de placer 35 marqueurs cutanés. Les positions de ces marqueurs sont 
identiques à celles qui sont illustrées à la Figure 8. Les trajectoires des marqueurs sur les 
clusters et la peau sont enregistrées à 300 Hz à l’aide du système optoélectronique d’analyse 
du mouvement Vicon
TM 
muni de 13 caméras T40-S et cinq caméras T20-S (Oxford Metrics 
Ltd, Oxford, UK). 
2.4.3 Procédure 
Des essais en position anatomique et relâchée sont tout d’abord collectés. Puis, les 
mêmes séries de mouvements fonctionnels que ceux décrits au tableau 3 sont enregistrées afin 
de déterminer les positions des centres et axe articulaires (Ehrig et al., 2006; O’Brien et al., 
1999). Ensuite, le participant a effectué une montée \ descente de caisse d’une masse de 
6,75 kg avec les deux mains dans le plan sagittal. La caisse était initialement posée sur une 
table à la hauteur des hanches du sujet. Le geste à effectuer correspondait à soulever la caisse 
le plus haut possible et la redescendre sur la table. Le mouvement réalisé pour ce protocole de 
validation du modèle cinématique faisait partie d’une expérimentation incluant d’autres tâches 
dynamiques (Dal Maso et al., 2015). 
2.4.4 Différents modèles cinématiques 
Afin d’évaluer l’implémentation d’une fermeture de boucle scapulo-thoracique dans 
l’estimation de la cinématique articulaire, le modèle avec fermeture (S2M_Mod_BF) est 
généré. Les caractéristiques du modèle S2M_Mod_BF ont déjà été décrites. Deux autres 
modèles cinématiques sont ensuite développés pour ce protocole de validation. Le deuxième 
est un modèle (S2M_Mod_BO) multi-corps avec une chaîne cinématique ouverte qui utilise en 
entrée les mêmes trajectoires des marqueurs cutanés que le modèle S2M_Mod_BF. La seule 
différence du modèle S2M_Mod_BO par rapport au S2M_Mod_BF est que l’ellipsoïde n’a 
pas été implémenté. Le modèle S2M_Mod_BO ne bénéficie donc pas de la fermeture de 
boucle cinématique. Les mêmes méthodes que décrites précédemment ont permis d’identifier 
les positions de référence ainsi que les centres et axe de rotations des articulations qui 
composent les modèles S2M_Mod_BO et S2M_Mod_BF. Les reconstructions de ces deux 
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modèles cinématiques utilisent l’optimisation globale. La fonction objective du problème de 
cinématique inverse était différente pour un modèle avec une boucle ouverte par rapport à un 
autre modèle avec une boucle fermée. L’équation de cinématique inverse à résoudre 
correspond à l’équation (9) pour le modèle S2M_Mod_BO. 
 Un troisième modèle cinématique (S2M_Mod_Ref) est généré. S2M_Mod_Ref utilise en 
entrée les trajectoires des marqueurs cutanés pour le segment du thorax et celles des 
marqueurs placés sur les clusters des trois tiges intra-corticales pour les segments clavicule, 
scapula et bras. À la différence des modèles S2M_Mod_BO et S2M_Mod_BF, le modèle 
S2M_Mod_Ref utilise l’optimisation locale pour résoudre le problème de cinématique inverse. 
L’écriture du problème peut s’écrire sous la forme de l’équation suivante : 
    
 
 (   )  
 
 
∑(        )
 
   
 (        ) (16)  
sujet à   
      
où     et    sont les coordonnées locales du marqueur   sur un segment rigide lors de deux 
images de référence,   est la matrice de rotation du segment, et  , le vecteur translation du 
repère local (Challis, 1995). La contrainte R’R=1 permet de s’assurer que la transformation est 
orthogonale, c’est-à-dire qu’elle correspond à un mouvement d’un segment. Contrairement 
aux deux autres, le modèle S2M_Mod_Ref est actionné par trois degrés de liberté en 
translation aux articulations sterno-claviculaire, acromio-claviculaire et gléno-humérale. 
Celui-ci ne bénéficie pas de fermeture de boucle puisque l’optimisation locale traite segment 
par segment de manière indépendante. Les mêmes méthodes que décrites dans les parties 
précédentes ont permis de déterminer les positions des centres articulaires de la chaîne 
cinématique. 
2.4.5 Traitement des données pour la validation du modèle cinématique 
Le même traitement des angles articulaires en sortie des trois modèles a été appliqué (sous-
partie 3). Une erreur quadratique moyenne est calculée sur l’essai complet de montée-descente 
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d’une charge entre les angles articulaires issus du modèle S2M_Mod_BO par rapport à la 
cinématique articulaire de référence fournie par le modèle S2M_Mod_Ref. Aussi, une autre 
erreur quadratique moyenne est également réalisée entre le modèle S2M_Mod_BF et le même 
modèle S2M_Mod_Ref de référence. Afin d’évaluer le modèle S2M_Mod_BF dans 
l’estimation de pics ou points d’inflexion de la cinématique articulaire, une erreur quadratique 
moyenne sur quatre points d’inflexion, sélectionnés durant l’essai de montée-descente, est 
également réalisée. Le modèle de référence S2M_Mod_Ref est donc à la fois comparé aux 
modèles S2M_Mod_BO et S2M_Mod_BF au moyen d’une erreur quadratique moyenne sur 
l’essai complet et sur quatre points d’inflexion de la cinématique articulaire des articulations 
sterno-claviculaire, scapulo-thoracique et thoraco-humérale. 
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3. Traitement des données 
Le traitement appliqué aux données ainsi que la manière dont elles sont réduites sont 
présentés dans cette section. Les signaux de force sont traités afin d’obtenir les instants de 
début et les instants de fin des mouvements de lever de charge. Les signaux bruts en sortie du 
capteur d’effort sont exprimés en volt. Ils sont représentés par la matrice      , de dimension 
(nx6), avec n qui correspond au nombre d’échantillons collectés dans l’essai. La matrice 
d’étalonnage    , de dimension (6x6), donnée par le fournisseur permet de convertir le signal 
en volts à un signal exprimé en newtons en réalisant la multiplication matricielle suivante : 
             
  (17)  
Les signaux de forces étalonnés sont filtrés avec un filtre passe-bas de type Butterworth (sans 
déphasage) d’ordre 4, et une fréquence de coupure de 20 Hz. Dans ce travail de doctorat, les 
signaux de forces étalonnés sont uniquement utilisés pour déterminer les instants de début et 
de fin du mouvement de lever. Ainsi, le début d’un essai de lever correspond à l’instant où une 
force commence à être appliquée sur le capteur d’effort. Et la fin d’un essai de lever 
correspond à l’instant où il n’y a plus de force appliquée sur le capteur d’effort. Les angles 
articulaires reconstruits sont calculés à partir des données de positions des marqueurs filtrés 
avec un Butterworth (sans déphasage) d’ordre 4 avec une fréquence de coupure à 6 Hz 
(Winter, 1990). Les angles articulaires sont corrigés des sauts de π et 2 π avant d’être exprimés 
en degrés. À partir de là, la réduction des données cinématiques est différente pour les deux 
études. 
Dans la première étude, à chaque essai de lever (entre l’instant de début et de fin), trois 
événements sont sélectionnés pour chacun des douze angles articulaires étudiés de la même 
manière que dans l’étude de Begon et al., (2015). En tout, 36 pics d’angles articulaires sont 
identifiés à partir des profils cinématiques (Figure 14 et Tableau 6). Le tableau 6 nomme les 
36 événements cinématiques sélectionnés pour cette analyse tandis que la figure 14 les situe 
plutôt au cours d’un cycle normalisé de lever d’une charge de 6 kg pour les trois tâches 
étudiées. La figure 14 permet également d’observer que selon les angles articulaires, les 
événements cinématiques sont choisis selon les inflexions de courbe lors des mouvements de 
lever de la charge. Ainsi, des pics d’angles articulaires maximums et minimums sont 
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sélectionnés. Des points moyens ont été retenus lorsque l’angle articulaire oscillait peu. Plus 
bas nous délimitons temporellement chacune des phases du mouvement de lever de charge en 
hauteur de la même manière que lors de précédents travaux menés au laboratoire S2M 
(Blache, et al., 2015; Blache et al., 2015; Desmoulins et al., 2014). Il faut savoir que la valeur 
de chaque évènement cinématique tient compte du découpage temporel du mouvement en trois 
phases. Il faut également noter que nous analyserons dans ce manuscrit les valeurs absolues de 
l’élévation thoraco-humérale et de la rotation latérale scapulaire (Figure 14 et Tableau 6). Ce 
qui est le sens inverse des conventions de rotations décrites plus haut pour ces deux degrés de 
liberté. 
Les trois phases du mouvement étudiées dans l’ordre d’apparition du cycle de lever de 
charge sont respectivement : 
(1) La phase d’arraché ou de saisie de la charge. Elle se rapporte à l’intervalle de 0 - 30 % 
du cycle complet. Le début de la phase de saisie correspond à l’instant où une force commence 
à être appliquée sur le capteur d’effort. Le sujet démarre son mouvement avec une position de 
départ et diminue l’élévation de son bras jusqu’à un pic minimum d’élévation durant lequel la 
charge est proche de son tronc. Durant cette phase initiale du mouvement, le sujet soulève la 
caisse de la tablette et produit l’impulsion qui permet d’accélérer la caisse en début de 
mouvement. Cette phase permet en ramenant la charge vers soi, de sortir la caisse de l’étagère 
inférieure. La fin de la phase de saisie est fixée arbitrairement à 30 % du cycle normalisé de 
lever de charge. 
(2) La phase de transfert correspond à l’intervalle de 30 à 80 % du cycle complet et fait 
suite à la phase d’arraché. Le sujet part d’une élévation du bras proche du minimum et termine 
cette phase avec une élévation du bras proche du maximum. Cette phase intermédiaire 
aérienne permet le transfert de la charge entre l’étagère de départ et celle d’arrivée. La caisse 
n’est plus en contact avec aucun support hormis les mains du sujet. Le but de cette phase est 
de monter la caisse à hauteur de l’étagère de destination. La fin de la phase de transfert est 
fixée à 80 % du cycle. 
(3) La phase de dépôt correspond à l’intervalle de 80 à 100 % du cycle complet. Le 
participant décélère la charge et la dépose sur la tablette d’arrivée. Lors de cette phase, le sujet 
va rentrer la caisse au-dessus de l’étagère avant de la déposer à plat à destination sur celle-ci. 
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 La fin de la phase de dépôt correspond à l’instant où il n’y a plus de force appliquée sur le 
capteur d’effort. 
 
Figure 14: Évolution des angles moyens en degrés des articulations thoraco-pelvienne (TP), sterno-
claviculaire (SC), scapulo-thoracique (ST), thoraco-humérale (TH) et du coude (C) au cours d’un cycle 
normalisé exprimé en pourcentages du lever d’une charge de 6 kg durant trois tâches, Hanche - Épaule 
(bleu), Hanche – Yeux (rouge) et Épaule - Yeux (vert). Les valeurs minimales, maximales et moyennes 
sont indiquées par un point et les phases du mouvement sont délimitées par une ligne verticale. 
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Tableau 6: Articulation, angle articulaire, critère, phase et abréviation qui se rapportent à chacun des 
événements sélectionnés pour la première étude des levers de charge. 
Articulation Angle articulaire Critère Phase Abréviation
Flexion  Maximale Arraché TPF1
Flexion laterale Moyenne Arraché TPFl1
Rotation Moyenne Arraché TPR1
Extension Maximale Transfert TPEx2
Flexion laterale Moyenne Transfert TPFl2
Rotation Moyenne Transfert TPR2
Extension Moyenne Dépôt TPEx3
Flexion laterale Moyenne Dépôt TPFl3
Rotation Moyenne Dépôt TPR3
Élevation Minimale Arraché SCEl1
Protraction Maximale Arraché SCRe1
Élevation Maximale Transfert SCEl2
Rétraction Minimale Transfert SCRe2
Élevation Moyenne Dépôt SCEl3
Rétraction Moyenne Dépôt SCRe3
Bascule anterieur Minimale Arraché STBa1
Rotation laterale Minimale Arraché STRl1
Protraction Minimale Arraché STPr1
Bascule anterieur Maximale Transfert STBa2
Rotation laterale Maximale Transfert STRl2
Protraction Maximale Transfert STPr2
Bascule anterieur Moyenne Dépôt STBa3
Rotation laterale Moyenne Dépôt STRl3
Protraction Moyenne Dépôt STPr3
Plan élevation  Maximal Arraché THPe1
Élevation Minimale Arraché THEl1
Rotation interne Maximale Arraché THRi1
Plan élevation Minimale Transfert THPe2
Élevation Maximale Transfert THEl2
Rotation interne Minimale Transfert THRi2
Plan élevation  Maximal Dépôt THPe3
Élevation Moyenne Dépôt THEl3
Rotation interne  Maximale Dépôt THRi3
Extension  Maximale Arraché CEx1
Flexion  Maximale Transfert CF2



























































Dans la seconde étude, la réduction des données s’effectue tout d’abord en moyennant 
les positions de quatre marqueurs fixés à la charge. Cette position moyenne au cours du temps 
est ensuite dérivée deux fois par différence finie pour obtenir l’accélération linéaire de la 
charge. La composante verticale de l’accélération de la charge est obtenue pour chaque essai 
de lever. Ainsi, trois variables liées au pic d’accélération verticale maximale de la charge sont 
retenues. La première variable correspond à l’intensité du pic d’accélération verticale de la 
charge exprimé en m.s
-2
. La seconde variable correspond au temps en seconde entre le début 
de l’essai et l’occurrence du pic d’accélération. La troisième variable correspond à l’instant du 
pic d’accélération. Cette dernière variable est retenue afin de pouvoir récupérer une valeur de 
chaque angle articulaire à cet instant. Ainsi douze valeurs d’angles articulaires sont extraites à 
l’instant du pic d’accélération de la charge.  
4. Analyses statistiques 
Les analyses statistiques de ce travail de doctorat reposent sur une approche 
exploratoire des données cinématiques. Un premier paragraphe concerne les analyses 
statistiques liées au sous-objectif deux, le second au sous-objectif trois. 
Après avoir vérifié la normalité des données avec le test Wilk-Shapiro, la première 
analyse réalisée en deux temps, utilise de multiples analyses de la variance (MANOVA) à 
mesures répétées (2 x 3). Dans un premier temps, les variables indépendantes étudiées sont les 
deux hauteurs de saisie (Hanche – Yeux vs Épaule - Yeux) et les trois masses de la charge 
(6 kg vs 12 kg vs 18 kg). Un MANOVA est effectué au moyen des 36 variables dépendantes 
qui correspondent aux 36 pics d’angles articulaires ou évènements cinématiques récupérés 
(Tableau 6). Dans un second temps, les variables indépendantes sont les deux hauteurs de 
dépôt (Hanche – Épaule vs Hanche - Yeux) et les trois masses de la charge 
(6 kg vs 12 kg vs 18 kg). Comme précédemment, un MANOVA est accompli au moyen des 
36 variables dépendantes qui sont les 36 évènements cinématiques. Quand un effet 
d'interaction entre la hauteur (de saisie ou de dépôt) et la masse de la charge est significatif sur 
le test multivarié, le facteur de hauteur est fixé pour analyser l'effet de la masse de la charge 
par une ANOVA à un facteur. Quand une valeur significative est trouvée, des tests de 
comparaisons par paires (post hoc) de Tukey sont réalisés. Le seuil de significativité est fixé à 
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0,05 pour les ANOVA et les tests de comparaison par paires. Dans le cas où l’interaction 
Tâche x Masse est significative, seul l’effet de cette interaction est étudié (et pas les effets 
principaux) car cela signifie que l’effet de la masse de la charge est dépendant de l’effet de la 
hauteur. Les effets d’interactions Tâche x Masse et Masse x Tâche ne sont pas étudiés 
simultanément puisqu’ils s’excluent mutuellement. Toutes les analyses s’accomplissent en 
utilisant le logiciel SPSS (Version 22 IBM SPSS Statistics©) et la procédure statistique 
utilisée pour les MANOVA et ANOVA est décrite  dans le livre de Tabachnick et al., (2001). 
La seconde analyse liée au sous-objectif trois s’effectue en deux temps. Dans un 
premier, trois ANOVA (2 x 3), avec les variables indépendantes de hauteur de dépôt 
(Hanche – Épaule vs Hanche - Yeux) et de masse de la charge (6 kg vs 12 kg vs 18 kg), sont 
exécutées à partir des valeurs du pic d’accélérations verticales maximales de la caisse, puis sur 
le temps entre le début de l’essai et l’occurrence du pic d’accélération ainsi que sur le temps 
total de la tâche. Le seuil de significativité est fixé à 0,05 et, le cas échéant, des tests de 
comparaisons par paires de Tukey sont exécutés. Dans un deuxième temps, quatre analyses en 
composantes principales (ACP) sont effectuées afin d’observer les stratégies cinématiques 
respectivement lors des tâches Hanche – Épaule avec une masse de 6 kg, des tâches Hanche –
 Yeux avec une masse de 6 kg, des tâches Hanche – Épaule avec une masse de 18 kg et des 
tâches Hanche – Yeux avec une masse de 18 kg. L’utilisation de l’ACP implique quatre étapes 
de passage. La première réside en la formation de la matrice de covariance de l’ensemble de 
données pour chaque ACP qui comporte 45 lignes correspondantes aux trois essais des quinze 
sujets et douze colonnes correspondantes aux douze angles articulaires récupérés à l’instant du 
pic d’accélération verticale de la charge. La seconde étape consiste à déterminer combien de 
composantes principales (CP) sont retenues pour l’analyse. Basée sur les valeurs propres des 
composantes principales, le critère du « coude » de Cattell est utilisé pour sélectionner les 
composantes principales à étudier (Cattell, 1966; Sharma, 1996). Dans la troisième étape une 
rotation varimax est effectuée. Dans la quatrième, seules les variables (angles articulaires) 
avec un facteur de saturation supérieur à 0,7 ou inférieur à -0,7 seront retenues pour l’analyse. 
Un facteur de saturation supérieur à 0,7 (ou inférieur à -0,7 ) signifie que la variable à une 




Ce chapitre comprend deux parties. Dans une première partie, nous présentons les résultats 
issus de la comparaison entre les angles articulaires calculés à partir des modèles avec 
fermeture (S2M_Mod_BF) et sans fermeture de boucle cinématique (S2M_Mod_BO) avec 
ceux du modèle cinématique de référence (S2M_Mod_Ref) qui utilise comme données 
d’entrée les positions de marqueurs placés sur des tiges intra-corticales. Dans la seconde 
partie, les résultats des différentes analyses de la cinématique articulaire du tronc, du 
complexe de l’épaule, et de l’avant-bras sont exposés. 
1. Validation du modèle cinématique S2M_Mod_BF 
Les angles articulaires sterno-claviculaires, scapulo-thoraciques et thoraco-huméraux 
calculés à partir des modèles S2M_Mod_BO et S2M_Mod_BF sont comparés au modèle de 
référence S2M_Mod_Ref au moyen de l’erreur quadratique à la fois sur l’essai complet mais 
aussi les erreurs absolues sur quatre points d’inflexion de la cinématique articulaire. 
Les angles articulaires obtenus à partir des trois modèles cinématiques du participant qui a 
effectué le mouvement de montée / descente d’une caisse de 6 kg sont présentés à la 
Figure 15. Celle-ci permet également d’observer les points d’inflexion sur la cinématique 
sterno-claviculaire, scapulo-thoracique et thoraco-humérale qui ont été sélectionnés pour le 
calcul de l’erreur. La Figure 15 illustre que la cinématique articulaire du modèle 
S2M_Mod_BF est moins éloignée de la référence que celle du modèle S2M_Mod_BO. En 
effet, lors de l’essai de montée / descente au complet, l’erreur quadratique est respectivement 
de 6,9° pour S2M_Mod_BF alors qu’elle est de 11,0° pour le modèle S2M_Mod_BO par 
rapport à S2M_Mod_Ref. Le Tableau 7 permet d’observer ce résultat plus en détail puisqu’il 
met en évidence l’erreur quadratique pour chaque degré de liberté et la valeur moyenne par 
articulation des modèles S2M_Mod_BF et S2M_Mod_BO par rapport au modèle 
S2M_Mod_Ref. En moyenne, pour chaque articulation le modèle S2M_Mod_BF est toujours 
plus précis que le modèle S2M_Mod_BO. Cette observation est la même pour l’ensemble des 
degrés de liberté à l’exception de la rotation latérale scapulo-thoracique, de l’élévation et de la 
rotation axiale thoraco-humérale. Même si l’élévation thoraco-humérale reste le degré de 
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liberté le mieux estimé par le modèle S2M_Mod_BF avec une erreur de 3,2°. L’erreur du 
modèle S2M_Mod_BF est environ deux fois moindre que celle du modèle S2M_Mod_BO sur 
certains degrés de liberté comme la protraction sterno-claviculaire ou la bascule scapulo-
thoracique. Cette même erreur est environ quatre fois moins grande pour l’élévation sterno-
claviculaire. L’erreur avec le modèle S2M_Mod_BF (le plus précis) est en moyenne de 5° 
pour les articulations sterno-claviculaire et thoraco-humérale tandis qu’elle atteint 10° pour 
l’articulation scapulo-thoracique. Ce sont les angles articulaires scapulo-thoraciques les moins 
bien estimés quel que soit le modèle utilisé. La rotation latérale scapulo-thoracique est le degré 
de liberté du modèle S2M_Mod_BF le moins bien estimé avec 11,5°. Dans le chapitre 
discussion, les erreurs obtenues avec le modèle S2M_Mod_BF seront commentées. 
 
Figure 15 : Angles en degrés des articulations SC, ST et TH reconstruits à partir des modèles 
cinématiques S2M_Mod_BF (bleu), S2M_Mod_BO (rouge) et S2M_Mod_Ref (vert) au cours d’un 
mouvement de montée\descente d’une caisse de 6 kg pour un sujet. Les quatre points d’inflexion de 
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Tableau 7 : Erreurs quadratiques en degrés sur l’essai complet par angles articulaires et valeurs 
moyennes pour les articulations SC, ST, TH des modèles S2M_Mod_BF et S2M_Mod_BO par rapport 




 S2M_Mod_BF  S2M_Mod_BO 
SC 
 Élévation  4,7  16,5 
 Protraction  5,7  9,5 
Moyenne  5,2  13,0 
ST 
 Protraction  8,1  12,5 
 Rotation latérale  11,5  6,0 
 Bascule  10,4  24,0 
Moyenne  10,0  14,2 
TH 
 Plan élévation  4,3  7,1 
 Élévation  3,2  2,8 
 Rotation axiale  8,9  7,4 
Moyenne  5,5  5,8 
 
Les erreurs calculées à partir de quatre points d’inflexion sur les angles sterno-
claviculaires, scapulo-thoraciques et thoraco-huméraux des modèles S2M_Mod_BF et 
S2M_Mod_BO par rapport au modèle S2M_Mod_Ref au cours d’un mouvement de 
montée / descente d’une caisse de 6 kg sont présentées dans le Tableau 8. Ces résultats sont 
sensiblement similaires à ceux juste avant calculés à partir du mouvement complet de 
montée / descente d’une charge. L’erreur quadratique moyennée pour tous les angles de toutes 
les articulations calculée à partir des quatre points d’inflexion, est moins grande pour le 
modèle S2M_Mod_BF que pour S2M_Mod_BO avec respectivement 6,5° et 12,1°. En 
moyenne, l’erreur du modèle S2M_Mod_BF (par rapport à S2M_Mod_BO) est surtout réduite 
pour les angles articulaires sterno-claviculaires et scapulo-thoraciques. C’est particulièrement 
au niveau des angles d’élévation sterno-claviculaire (3,3° vs 20,6°) et de bascule scapulo-
thoracique (10,0° vs 28,4°) que le modèle S2M_Mod_BO présente des erreurs plus élevées 
que S2M_Mod_BF. Les modèles S2M_Mod_BF et S2M_Mod_BO ont une erreur semblable 
pour chacun des angles articulaires thoraco-huméraux. Les deux modèles présentent une erreur 
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proche de 3° pour l’angle d’élévation thoraco-huméral et une erreur proche de 10° ou moins 
pour les angles de rotation axiale thoraco-huméraux. 
Tableau 8: Erreurs quadratiques en degrés sur quatre points d’inflexion des angles articulaires SC, ST, 
TH et erreurs quadratiques moyennes par articulation du modèle S2M_Mod_BF et S2M_Mod_BO par 




 S2M_Mod_BF  S2M_Mod_BO 
SC 
 Élévation  3,3  20,6 
 Protraction  5,6  9,2 
Moyenne SC  4,4  14,9 
ST 
 Protraction  7,7  13,5 
 Rotation Latérale  8,9  4,2 
 Bascule  10,0  28,4 
Moyenne ST  8,9  15,4 
TH 
 Plan élévation  5,0  6,8 
 Élévation  3,0  2,8 
 Rotation axiale  10,5  8,5 
Moyenne TH  6,2  6,0 
 
Les erreurs que génère le modèle S2M_Mod_BF par rapport au modèle S2M_Mod_Ref 
sont désormais connues à la fois sur l’essai complet mais aussi sur quatre points d’inflexion de 
la cinématique articulaire. De plus, ce protocole de validation nous a permis de comparer les 
erreurs du modèle S2M_Mod_BO par rapport au modèle de référence. Ainsi, nous avons 
observé que l’ajout d’une fermeture de boucle cinématique scapulo-thoracique 
(S2M_Mod_BF) par rapport à une chaîne ouverte (S2M_Mod_BO) est globalement bénéfique 
dans l’estimation de la cinématique articulaire. L'identification des erreurs que le modèle 
S2M_Mod_BF génère par rapport au modèle de référence permet une analyse plus pertinente 
de la cinématique articulaire dans le but de caractériser différentes tâches de manutention.  
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2. Analyses de la cinématique articulaire des levers de 
charge 
L’analyse de la cinématique lors des tâches de lever de charge est composée de trois sous 
parties. La première et la seconde contiennent les résultats des ANOVA sur la cinématique 
articulaire. La première permet d’analyser la cinématique articulaire de deux tâches de lever 
dont la hauteur de saisie de la charge est différente (Hanches vs. Épaules) en fonction de 
diverses masses de caisse (6 kg vs. 12 kg vs. 18 kg). La seconde permet d’analyser la 
cinématique articulaire de deux tâches de lever dont la hauteur de dépôt est différente (Épaules 
vs. Yeux) en fonction de diverses masses de caisse (6 kg vs. 12 kg vs. 18 kg). Dans la 
troisième analyse, les résultats des ACP sont révélés dans le but d’identifier les mouvements 
articulaires caractéristiques d’une masse (6 kg et 18 kg) ou d’une tâche (Hanche – Épaule et 
Hanche - Yeux) à l’instant du pic maximal de l’accélération verticale de la charge. 
2.1 Interaction de différentes hauteurs de saisie et masses de charge 
L’objectif est d’analyser les effets sur la cinématique articulaire de deux tâches de 
lever avec une hauteur de saisie différente (Hanche vs. Épaule) et un même dépôt (Yeux) pour 
diverses masses de caisse (6 kg vs. 12 kg vs. 18 kg). Les résultats au test multivarié de 
l’ANOVA sur la cinématique articulaire révèlent une interaction significative entre la Tâche 
réalisée et la Masse de la caisse (F =4,320, p≤0,001). Les tests univariés montrent que sept 
événements articulaires sont affectés par un effet d’interaction Tache x Masse (Tableau 9). Le 
tableau 9 récapitule les valeurs moyennes d’angles de l’ensemble des évènements de la 
cinématique articulaire pour les tâches de lever Hanche - Yeux et Épaule - Yeux avec les trois 
masses de caisse. Dans cette sous-partie, sont d’abord décrits les résultats d’interaction qui 
interviennent au cours de la phase de transfert et de dépôt (section 2.1.1). Les particularités 
cinématiques de la phase de saisie sont ensuite exposées (section 2.1.2).  
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Tableau 9: Moyennes et écarts types en degrés des événements issus des cinématiques articulaires 
thoraco-pelvienne (TP), sterno-claviculaire (SC), scapulo-thoracique (ST) thoraco-humérale (TH) et du 
coude (C) durant deux tâches de lever et pour trois masses de caisse. L’effet de la masse de la caisse est 
décomposé pour les tâches Hanche - Yeux et Épaule - Yeux, avec * p<0,05 qui signifie qu’une 
moyenne est significativement différente pour une condition de masse par rapport aux deux autres 
masses selon le post hoc. 
TPF1 -10,0 ± 6,1* -13,8 ± 5,6* -15,2 ± 6,1* 0,8 ± 4,3 1,6 ± 3,5 3,4 ± 4,2*
TPFl1 0,9 ± 3,0 1,1 ± 2,3 2,2 ± 2,9 0,7 ± 2,8 1,0 ± 2,3 0,7 ± 4,4
TPR1 0,6 ± 4,4 0,0 ± 4,8 -0,9 ± 6,0 0,4 ± 4,2 -0,7 ± 4,0 -1,5 ± 4,4
TPEx2 11,7 ± 4,5 14,1 ± 6,7 20,5 ± 10,3 14,1 ± 4,8 15,7 ± 6,0 22,5 ± 8,2
TPFl2 -2,2 ± 2,3 -0,9 ± 3,0 -1,6 ± 3,7 -0,3 ± 3,0 -0,7 ± 2,8 -1,6 ± 2,7
TPR2 -1,0 ± 3,5 -1,6 ± 3,0 -3,0 ± 4,8 -0,4 ± 4,1 -0,9 ± 3,8 -1,9 ± 4,2
TPEx3 10,2 ± 5,7 11,1 ± 6,0 14,9 ± 7,2* 9,0 ± 5,0* 10,5 ± 4,8* 17,6 ± 5,4*
TPFl3 -1,9 ± 2,9 -1,5 ± 3,1 -1,8 ± 4,4 -0,3 ± 3,0 -0,8 ± 3,4 -1,2 ± 5,3
TPR3 -0,8 ± 3,6 -1,2 ± 3,1 -2,5 ± 4,3 -0,2 ± 3,8 -1,0 ± 3,3 -1,7 ± 4,0
SCEl1 2,0 ± 3,5 1,9 ± 3,8 2,1 ± 4,0 17,7 ± 5,7 16,0 ± 7,5 12,8 ± 5,8*
SCRe1 13,5 ± 7,0 12,7 ± 6,0 11,8 ± 4,3 -3,2 ± 8,1 -2,0 ± 6,9 -0,7 ± 7,7*
SCEl2 33,2 ± 9,8 31,4 ± 8,5 31,1 ± 7,7 33,5 ± 9,8 31,5 ± 8,3 31,0 ± 8,1
SCRe2 -10,3 ± 10,4 -11,7 ± 8,6 -12,3 ± 10,1 -10,5 ± 10,2 -11,5 ± 8,3 -13,5 ± 5,6
SCEl3 34,3 ± 12,9 34,3 ± 9,9 34,3 ± 9,5 33,9 ± 10,8 33,0 ± 10,3 34,4 ± 10,0
SCRe3 -10,0 ± 10,0 -11,5 ± 8,5 -12,1 ± 7,2 -10,0 ± 8,7 -10,6 ± 7,4 -10,8 ± 8,8
STBa1 -6,4 ± 9,1 -6,2 ± 7,3 -6,7 ± 9,1 -5,8 ± 10,9 -5,1 ± 9,8 -5,4 ± 9,8
STRl1 5,4 ± 6,2 4,1 ± 5,1 4,3 ± 4,8 20,2 ± 8,2* 17,1 ± 9,6* 12,9 ± 5,9*
STPr1 35,6 ± 4,9 35,7 ± 6,1 36,7 ± 7,6 34,9 ± 6,5 35,5 ± 8,6 35,7 ± 6,7
STBa2 12,3 ± 12,0 11,4 ± 9,6 11,1 ± 10,2 10,8 ± 10,6 9,8 ± 6,5 8,7 ± 9,5
STRl2 40,6 ± 11,2 41,0 ± 12,7 41,3 ± 14,9 40,4 ± 10,6 40,1 ± 10,5 37,1 ± 12,9
STPr2 48,6 ± 7,2 47,5 ± 9,0 47,1 ± 8,9 50,3 ± 8,7 49,4 ± 10,3 45,9 ± 13,6
STBa3 11,4 ± 10,9 10,8 ± 14,5 9,7 ± 15,2 9,3 ± 11,6 8,6 ± 8,2 9,0 ± 10,5
STRl3 41,2 ± 10,0 41,8 ± 9,9 42,1 ± 10,3 41,2 ± 11,6 40,8 ± 11,9 40,5 ± 11,7
STPr3 47,9 ± 9,3 47,4 ± 11,5 46,0 ± 8,8 49,5 ± 10,5 48,6 ± 12,8 48,2 ± 13,2
THPe1 78,4 ± 5,7 74,3 ± 7,1 74,1 ± 10,0 64,0 ± 15,1 64,5 ± 9,2 58,6 ± 13,2
THEl1 20,9 ± 7,9 20,2 ± 8,6 20,4 ± 7,1 48,7 ± 15,3* 41,3 ± 16,2* 29,2 ± 13,1*
THRi1 39,3 ± 14,5 39,1 ± 13,0 36,1 ± 14,1 55,1 ± 13,3 54,5 ± 12,8 49,3 ± 14,6
THPe2 18,0 ± 13,4 18,2 ± 14,8 20,2 ± 15,6 36,2 ± 12,3 37,4 ± 10,5 37,0 ± 10,1
THEl2 101,5 ± 8,5 101,3 ± 10,9 95,6 ± 13,4 103,3 ± 10,4 100,0 ± 9,3 93,2 ± 14,3
THRi2 8,4 ± 11,1 3,6 ± 9,2 1,7 ± 8,8 7,9 ± 15,3 4,4 ± 10,2 -1,0 ± 11,7
THPe3 65,7 ± 11,1 62,5 ± 14,9 61,5 ± 13,6 65,5 ± 10,6 64,3 ± 9,5 62,5 ± 11,1
THEl3 99,6 ± 10,0 96,7 ± 11,6 94,9 ± 10,4 101,6 ± 11,5 94,6 ± 11,8 94,1 ± 7,1
THRi3 72,4 ± 10,4 72,6 ± 14,5 73,8 ± 12,7 72,1 ± 11,1 71,3 ± 10,6 74,0 ± 14,3
CEx1 -0,4 ± 15,0 2,1 ± 13,5 9,5 ± 17,6 9,1 ± 12,9 10,2 ± 16,0 20,2 ± 16,8
CF2 88,7 ± 7,5 91,3 ± 9,5 91,4 ± 11,0 86,1 ± 15,6 86,5 ± 16,7 98,7 ± 10,1*








2.1.1 Interaction en phase de transfert et de dépôt 
Le Tableau 10 montre que deux événements de la cinématique articulaire sont affectés 
par l’interaction durant la phase de transfert et la phase de dépôt. Au cours de la phase de 
transfert, les tests univariés révèlent une interaction significative pour la flexion maximale du 
coude (CF2). Durant la phase de dépôt, une interaction significative est reportée pour 
l’extension thoraco-pelvienne moyenne (TPEx3) (Tableau 10). Dans cette section, l’effet de la 
masse de charge est décomposé pour les tâches Hanche – Yeux, puis pour les tâches Épaule –
 Yeux (Tableau 10). 
 
Tableau 10: Résultats significatifs aux tests univariés sur l’interaction Tâche x Masse des événements 
articulaires durant la phase de transfert et de dépôt avec la valeur de F, la valeur de p et la puissance 
observée. 
Événements F p Puissance
TPEx3 4,405 p =0,017 0,738
CF2 9,108 p <0,001 0,969
 
 
Décomposition de l’effet de masse pour la tâche Hanche – Yeux 
La décomposition de l’effet simple de masse de la caisse nous révèle que généralement 
la cinématique articulaire lors de la phase de transfert et de dépôt de la tâche Hanche – Yeux 
est peu affectée par la masse de la caisse (Tableau 11). En effet, on observe qu’au cours de la 
tâche Hanche – Yeux, seule l’extension thoraco-pelvienne moyenne (TPEx3) est 
significativement différente avec une charge de 18 kg par rapport aux deux autres masses 
(Tableau 11). La TPEx3 est augmentée avec une caisse de 18 kg (≈15°) en comparaison aux 
masses de 6 kg (≈10°) et 12 kg (≈11°). En résumé, seule TPEx3 est augmentée de 4-5° avec 




Tableau 11: Résultats significatifs de l’effet de masse décomposé pour les événements articulaires au 
cours de la phase de transfert et de dépôt de la tâche Hanche – Yeux. 
Événements 6kg vs. 12kg 6kg vs. 18kg 12kg vs. 18kg
TPEx3 - p<0,001 p =0,002
CF2 - - -  
 
Décomposition de l’effet de masse pour la tâche Épaule – Yeux 
Comme le reporte le tableau 12, la décomposition de l’effet simple de masse de la 
charge au cours de la phase de transfert et de dépôt de la tâche Épaule – Yeux, nous montre 
que la flexion maximale du coude (CF2) et l’extension thoraco-pelvienne moyenne (TPEx3) 
sont significativement différentes. Au cours de la phase de dépôt de la tâche Épaule – Yeux, la 
TPEx3 est plus grande avec une caisse de 18 kg (≈18°) en comparaison aux masses de 6 kg 
(≈9°) et 12 kg (≈11°). La CF2 durant la phase de transfert de la tâche Épaule – Yeux est 
significativement plus élevée avec une caisse de 18 kg (≈99°) relativement aux deux autres 
masses de charge (≈86-87°). En résumé, au cours de la phase de transfert de la tâche Épaule –
 Yeux, la CF2 est plus grande de 12-13° avec une caisse de 18 kg en comparaison aux deux 
autres. Cet ajustement cinématique lorsque la masse augmente n’est pas présent pour la tâche 
Hanche – Yeux. Durant la phase de dépôt au cours de la tâche Épaule – Yeux, TPEx3 est 
augmentée de 7-9° avec une caisse de 18 kg en comparaison aux deux autres tandis qu’entre 
les ces mêmes masses durant Hanche – Yeux, une augmentation de 4-5° est remarquée. 
 
Tableau 12: Résultats significatifs de l’effet de masse décomposé pour les événements articulaires au 
cours de la phase de transfert et de dépôt de la tâche Épaule – Yeux. 
Événements 6kg vs. 12kg 6kg vs. 18kg 12kg vs. 18kg
TPEx3 p =0,015 p <0,001 p <0,001
CF2 - p <0,001 p <0,001  
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2.1.2 Particularité de la phase de saisie 
Une interaction significative durant la phase de saisie de la charge est retrouvée pour 
cinq événements de la cinématique articulaire. Au cours de la phase de saisie, comme décrit au 
tableau 13, les tests multivariés révèlent une interaction significative pour la flexion thoraco-
pelvienne maximale (TPF1), la protraction sterno-claviculaire maximale (SCRe1), l’élévation 
sterno-claviculaire minimale (SCEl1), la rotation latérale scapulo-thoracique minimale (STRl1) 
et le plan d’élévation thoraco-huméral minimal (THEl1). Dans cette section, l’effet de la masse 
de caisse est d’abord décomposé pour les tâches Hanche – Yeux, puis pour les tâches Épaule –
 Yeux. 
 
Tableau 13: Résultats significatifs aux tests univariés sur l’interaction Tâche x Masse des événements 
articulaires durant la phase de saisie avec la valeur de F, la valeur de p et la puissance observée. 
Événements F p Puissance
TPF1 21,677 p <0,001 1,000
SCEl1 9,603 p <0,001 0,976
SCRe1 6,473 p =0,003 0,891
STRl1 8,133 p =0,001 0,950
THEl1 21,803 p <0,001 1,000  
 
Décomposition de l’effet de masse pour la tâche Hanche – Yeux 
Le tableau 14 permet de mettre en évidence que durant la phase de saisie de la tâche 
Hanche – Yeux, seule la flexion TP maximale (TPF1) est significativement affectée par la 
masse de la charge. La TPF1 est significativement différente entre chaque masse de caisse. 
Une flexion thoraco-pelvienne maximale de plus en plus élevée est notée entre les masses de 
6 kg (≈-10°), 12 kg (≈-14°) et 18 kg (≈-15°). La figure 16 présente l’évolution des angles 
moyens de toutes les articulations étudiées au cours des tâches de lever avec une charge de 
18 kg. Pour les angles thoraco-pelviens en flexion-extension (en haut à gauche), on constate 
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qu’au moment de saisir la charge à hauteur des hanches (rouge) les participants sont en flexion 
thoraco-pelvienne tandis que lors d’une saisie à hauteur des épaules (vert), ils sont en 
extension. 
 
Tableau 14: Résultats significatifs de l’effet de masse décomposé pour les événements articulaires au 
cours de la phase d’arraché de la tâche Hanche – Yeux. 
Événements 6kg vs. 12kg 6kg vs. 18kg 12kg vs. 18kg
TPF1 p =0,001 p <0,001 p =0,015
SCEl1 - - -
SCRe1 - - -
STRl1 - - -




Figure 16: Évolution des angles moyens en degrés des articulations thoraco-pelvienne (TP), sterno-
claviculaire (SC), scapulo-thoracique (ST), thoraco-humérale (TH) et du coude (C) au cours d’un cycle 
normalisé exprimé en pourcentages du lever d’une charge de 18 kg durant deux tâches, Hanche – Yeux 
(rouge) et Épaule - Yeux (vert). Les valeurs minimales, maximales et moyennes sont indiquées par un 
point et les phases du mouvement sont délimitées par une ligne verticale. 
 
Note. F = Flexion; Ex = Extension; Fl = Flexion Latérale; R = Rotation; Pe = Plan d’Élévation; El = 
Élévation; Ri = Rotation Interne; Pr = Protraction; Rl = Rotation Latérale; Ba = Bascule antérieur; Re = 
Rétraction; 1 = Phase d’arraché; 2= Phase de transfert; 3=Phase de dépôt.  
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Décomposition de l’effet de masse pour la tâche Épaule – Yeux 
La décomposition de l’effet simple de masse de la caisse pour la phase de saisie de la 
tâche Épaule – Yeux, nous révèle que l’élévation sterno-claviculaire minimale (SCEl1), la 
rotation latérale scapulo-thoracique minimale (STRl1) et l’élévation thoraco-humérale 
minimale (THEl1) sont significativement diminuées tandis que la flexion thoraco-pelvienne 
maximale (TPF1) et la protraction sterno-claviculaire maximale (SCRe1) sont significativement 
augmentées (Tableau 15). Les comparaisons par paires sur l’effet simple de masse de caisse 
indiquent que lors de la tâche Épaule – Yeux, une extension thoraco-pelvienne (TPF1) 
significativement plus élevée est notée avec la masse de 18 kg (≈3°) en comparaisons aux 
masses de 6 kg (≈1°) et 12 kg (≈2°). La SCEl1 est significativement diminuée avec une masse 
de 18 kg (≈13°) relativement aux caisses de 6 kg (≈18°) et de 12 kg (≈16°) alors que la SCRe1 
est significativement plus en protraction avec une caisse de 18 kg (≈-1°) toujours par rapport 
aux masses plus légères (≈-2-3°). Lors de la tâche Épaule – Yeux (vert), la figure 16 permet 
d’observer que la SCRe1 (2
ème
 rangée à gauche) est en rétraction (valeur d’angle négative) 
tandis que durant la tâche Hanche – Yeux (rouge), la SCRe1 est en protraction (valeur d’angle 
positive). Durant la tâche Épaule – Yeux, la STRl1 et THEl1 sont significativement diminuées 
au fur et à mesure que la masse de la caisse augmente. La STRl1 est de plus en plus petite avec 
une caisse de 18 kg (≈13°) par rapport à 12 kg (≈17°) et en comparaison à 6 kg (≈20°). On 
constate que THEl1 avec la masse de 6 kg (≈49°) est plus grande qu’avec la masse de 12 kg 
(≈41°) et aussi plus grande qu’avec celle de 18 kg (≈29°). En résumé, au cours de la phase de 
saisie de la tâche Épaule – Yeux, il est observé une STRl1 et THEl1 de plus en plus petites au 
fur et à mesure que la masse de la caisse augmente. Cette réduction est de 7° pour la STRl1 et 
de 20° pour THEl1 entre une caisse de 6 kg et celle de 18 kg. La SCEl1 est diminuée d’environ 
5° et la SCRe1 est plus en protraction de 3° avec une caisse de 18 kg en comparaison à 6 kg. 
Ces quatre derniers ajustements cinématiques ne sont pas significatifs au cours de la tâche 
Hanche – Yeux lorsque la masse de la charge augmente. En ce sens, la tâche Épaule – Yeux 
présente un nombre plus important d’ajustements cinématiques lorsque la masse augmente 
comparativement à la tâche Hanche – Yeux. 
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Tableau 15: Résultats significatifs de l’effet de masse décomposé pour les événements articulaires au 
cours de la phase d’arraché de la tâche Épaule – Yeux. 
Événements 6kg vs. 12kg 6kg vs. 18kg 12kg vs. 18kg
TPF1 - p <0,001 p =0,004
SCEl1 - p<0,001 p =0,013
SCRe1 - p <0,001 p =0,028
STRl1 p =0,027 p<0,001 p =0,002
THEl1 p =0,013 p <0,001 p <0,001  
 
2.2 Interaction entre différentes hauteurs de dépôt et masses de charge 
L’objectif de cette sous-partie est d’analyser les effets sur la cinématique articulaire de 
deux tâches de levers avec la même origine (Hanches) et de différentes hauteurs de dépôt 
(Épaules vs. Yeux) pour diverses masses de caisse (6 kg vs. 12 kg vs. 18 kg). Les résultats au 
test multivarié de la MANOVA sur la cinématique articulaire révèlent une interaction 
significative entre la hauteur de dépôt et la masse de la caisse (F =6,863, p=0,005). Les tests 
multivariés montrent un total de neuf événements articulaires qui sont affectés par un effet 
d’interaction Tache x Masse. La quasi-totalité de ces évènements concernent la cinématique 
scapulo-thoracique et thoraco-humérale (7 sur 9) tandis que les mouvements sterno-
claviculaires ne sont jamais affectés par cette interaction. Les valeurs des angles moyens et des 
écarts types des évènements cinématiques de l’ensemble des articulations pour chacune des 
conditions expérimentales de hauteur de dépôt et de masse de la charge sont présentées au 
tableau 16. Dans cette sous-partie, sont d’abord décrits les résultats d’interaction pour les 
événements articulaires qui interviennent au cours de la phase de saisie et de transfert 
(section 2.2.1). Les particularités cinématiques de la phase finale de dépôt sont ensuite 
exposées (section 2.2.2).  
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Tableau 16: Moyennes et écarts types en degrés des événements issus des cinématiques 
articulaires thoraco-pelvienne (TP), sterno-claviculaire (SC), scapulo-thoracique (ST) thoraco-
humérale (TH) et du coude (C) durant deux tâches de lever et pour trois masses de caisse. L’effet de la 
masse de la caisse est décomposé pour la tâche Hanche – Épaule et Hanche – Yeux, avec * p<0,05 qui 
signifie qu’une moyenne est significativement différente pour une condition de masse par rapport aux 
deux autres masses selon le post hoc et † qui indique que deux conditions de masses sont 
significativement différentes l’une de l’autre avec p<0,05. 
TPF1 -10,6 ± 5,5 -13,9 ± 5,7 -14,1 ± 6,3 -10,0 ± 6,1 -13,8 ± 5,6 -15,2 ± 6,1
TPFl1 1,1 ± 2,9 0,8 ± 2,2 1,5 ± 2,0 0,9 ± 3,0 1,1 ± 2,3 2,2 ± 2,9
TPR1 0,6 ± 4,1 -0,1 ± 4,5 -0,6 ± 5,7 0,6 ± 4,4 0,0 ± 4,8 -0,9 ± 6,0
TPEx2 5,1 ± 4,6 7,0 ± 6,1 10,3 ± 7,9* 11,7 ± 4,5* 14,1 ± 6,7* 20,5 ± 10,3*
TPFl2 -0,8 ± 2,9 -0,3 ± 2,9 -0,8 ± 3,0 -2,2 ± 2,3 -0,9 ± 3,0 -1,6 ± 3,7
TPR2 0,6 ± 3,2 0,6 ± 3,6 -1,0 ± 4,1 -1,0 ± 3,5 -1,6 ± 3,0 -3,0 ± 4,8
TPEx3 4,9 ± 3,5 6,3 ± 4,8 10,2 ± 7,5 10,2 ± 5,7 11,1 ± 6,0 14,9 ± 7,2
TPFl3 -0,4 ± 3,0 -0,1 ± 3,2 -0,6 ± 5,2 -1,9 ± 2,9 -1,5 ± 3,1 -1,8 ± 4,4
TPR3 -0,2 ± 3,6 -0,1 ± 4,0 -1,6 ± 4,0 -0,8 ± 3,6 -1,2 ± 3,1 -2,5 ± 4,3
SCEl1 2,0 ± 3,1 2,2 ± 3,6 2,3 ± 4,4 2,0 ± 3,5 1,9 ± 3,8 2,1 ± 4,0
SCRe1 14,0 ± 7,2 13,0 ± 6,4 11,9 ± 4,6 13,5 ± 7,0 12,7 ± 6,0 11,8 ± 4,3
SCEl2 26,2 ± 8,1 24,8 ± 6,6 22,1 ± 5,1 33,2 ± 9,8 31,4 ± 8,5 31,1 ± 7,7
SCRe2 -6,3 ± 7,7 -7,7 ± 5,7 -8,0 ± 4,7 -10,3 ± 10,4 -11,7 ± 8,6 -12,3 ± 10,1
SCEl3 26,8 ± 9,2 23,8 ± 6,5 22,6 ± 4,6 34,3 ± 12,9 34,3 ± 9,9 34,3 ± 9,5
SCRe3 -6,1 ± 7,2 -6,9 ± 5,6 -8,2 ± 5,7 -10,0 ± 10,0 -11,5 ± 8,5 -12,1 ± 7,2
STBa1 -6,9 ± 8,4 -6,5 ± 6,6 -3,9 ± 10,1 -6,4 ± 9,1 -6,2 ± 7,3 -6,7 ± 9,1
STRl1 5,2 ± 6,2 4,3 ± 5,5 4,2 ± 4,6 5,4 ± 6,2 4,1 ± 5,1 4,3 ± 4,8
STPr1 36,2 ± 6,7 35,2 ± 6,5 35,8 ± 6,7 35,6 ± 4,9 35,7 ± 6,1 36,7 ± 7,6
STBa2 8,9 ± 9,7 7,9 ± 11,5 4,2 ± 13,3 12,3 ± 12,0 11,4 ± 9,6 11,1 ± 10,2
STRl2 36,3 ± 11,1 34,2 ± 12,7 26,8 ± 8,8* 40,6 ± 11,2 41,0 ± 12,7 41,3 ± 14,9
STPr2 48,8 ± 5,2 48,6 ± 7,8 41,3 ± 6,0* 48,6 ± 7,2 47,5 ± 9,0 47,1 ± 8,9
STBa3 9,8 ± 9,0 8,6 ± 11,0 4,0 ± 13,1 11,4 ± 10,9 10,8 ± 14,5 9,7 ± 15,2
STRl3 37,2 ± 7,9* 32,2 ± 10,6 31,3 ± 9,2 41,2 ± 10,0 41,8 ± 9,9 42,1 ± 10,3
STPr3 49,2 ± 6,1 45,6 ± 9,7 41,9 ± 6,7 47,9 ± 9,3 47,4 ± 11,5 46,0 ± 8,8
THPe1 77,3 ± 6,3 77,2 ± 9,9 75,4 ± 11,5 78,4 ± 5,7 74,3 ± 7,1 74,1 ± 10,0
THEl1 21,3 ± 9,2 20,8 ± 10,5 21,5 ± 7,8 20,9 ± 7,9 20,2 ± 8,6 20,4 ± 7,1
THRi1 39,2 ± 13,7 38,8 ± 12,6 36,3 ± 12,4 39,3 ± 14,5 39,1 ± 13,0 36,1 ± 14,1
THPe2 16,4 ± 14,8 17,2 ± 14,7 17,6 ± 13,7 18,0 ± 13,4 18,2 ± 14,8 20,2 ± 15,6
THEl2 78,6 ± 8,0 74,7 ± 13,8 59,5 ± 15,1* 101,5 ± 8,5 101,3 ± 10,9 95,6 ± 13,4*
THRi2 8,9 ± 10,0 6,6 ± 7,7 3,8 ± 10,3 8,4 ± 11,1 3,6 ± 9,2 1,7 ± 8,8
THPe3 61,0 ± 11,1 60,3 ± 12,0 47,2 ± 12,6* 65,7 ± 11,1 62,5 ± 14,9 61,5 ± 13,6
THEl3 79,1 ± 9,9* 72,8 ± 14,2* 61,3 ± 13,4* 99,6 ± 10,0† 96,7 ± 11,6 94,9 ± 10,4†
THRi3 51,7 ± 10,4 50,0 ± 16,0 38,0 ± 17,6* 72,4 ± 10,4 72,6 ± 14,5 73,8 ± 12,7
CEx1 -0,9 ± 13,6 0,9 ± 13,0 6,7 ± 16,0 -0,4 ± 15,0 2,1 ± 13,5 9,5 ± 17,6
CF2 88,9 ± 8,0 90,9 ± 8,8 90,0 ± 7,6 88,7 ± 7,5 91,3 ± 9,5 91,4 ± 11,0








2.2.1 Interaction en phase de saisie et de transfert 
La cinématique articulaire n’est pas affectée par l’interaction Tâche x Masse durant la 
phase de saisie. En revanche, quatre interactions multivariées significatives sont reportées 
pendant la phase de transfert comme le montre le tableau 17 avec l’extension thoraco-
pelvienne maximale (TPEx2), la rotation latérale scapulo-thoracique maximale (STRl2), la 
protraction scapulo-thoracique maximale (STPr2) et l’élévation thoraco-humérale maximale 
(THEl2). La figure 17 présente l’évolution des angles moyens de toutes les articulations 
étudiées au cours des tâches de lever avec une masse de la caisse équivalente à 6 kg. Dans 
cette section, l’effet de la masse de charge est d’abord décomposé pour les tâches Hanche –
 Épaule, puis pour les tâches Hanche – Yeux. 
Tableau 17: Résultats significatifs aux tests univariés sur l’interaction Tâche x Masse des événements 
articulaires durant la phase de transfert avec la valeur de F, la valeur de p et la puissance observée. 
Événements F p Puissance
TPEx2 7,92 p =0,001 0,944
STRl2 9,285 p <0,001 0,972
STPr2 6,633 p= 0,003 0,898




Figure 17: Évolution des angles moyens en degrés des articulations thoraco-pelvienne (TP), sterno-
claviculaire (SC), scapulo-thoracique (ST), thoraco-humérale (TH) et du coude (C) au cours d’un cycle 
normalisé exprimé en pourcentages du lever d’une charge de 6 kg durant deux tâches, hanche - épaule 
(bleu) et hanche – yeux (rouge). Les valeurs minimales, maximales et moyennes sont indiquées par un 
point et les phases du mouvement sont délimitées par une ligne verticale. 
 
Note. F = Flexion; Ex = Extension; Fl = Flexion Latérale; R = Rotation; Pe = Plan d’Élévation; El = 
Élévation; Ri = Rotation Interne; Pr = Protraction; Rl = Rotation Latérale; Ba = Bascule antérieur; Re = 
Rétraction; 1 = Phase d’arraché; 2= Phase de transfert; 3=Phase de dépôt.  
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Décomposition de l’effet de masse pour la tâche Hanche – Épaule 
La décomposition de l’effet simple de masse de caisse au cours de la phase de transfert 
de la tâche Hanche – Épaule révèle que l’extension thoraco-pelvienne maximale (TPEx2), la 
rotation latérale scapulo-thoracique maximale (STRl2), la protraction scapulo-thoracique 
maximale (STPr2) et l’élévation thoraco-humérale maximale (THEl2) sont significativement 
différentes avec une masse de caisse de 18 kg en comparaison aux deux autres masses plus 
légères (Tableau 18). Le tableau 18 récapitule les valeurs de p significatives associées aux 
analyses post hoc. On observe que pour la tâche Hanche – Épaule, TPEx2 avec une masse de 
18 kg (≈10°) est plus élevée qu’avec une masse de 6 kg (≈5°) et de 12 kg (≈7°). La STRl2 avec 
une caisse de 18 kg (≈27°) est plus petite que pour les masses de 6 kg et de 12 kg (≈34°-37°). 
Toujours en comparaison des caisses de 6 kg et de 12 kg (≈49°), la STPr2 durant la phase de 
transfert est moins élevée avec la masse de 18 kg (≈41°). On peut également constater que 
THEl2 avec une masse de 18 kg (≈60°) est diminuée d’environ 15-20° par rapport aux masses 
de 6 kg (≈79°) et de 12 kg (≈75°). En résumé, au cours de la tâche Hanche – Épaule, il est 
observé une augmentation de TPEx2 tandis que la STRl2, la STPr2 et THEl2 sont 




Tableau 18: Résultats significatifs de l’effet de masse décomposé pour les événements articulaires au 
cours de la phase de transfert de la tâche Hanche – Épaule. 
Événements 6kg vs. 12kg 6kg vs. 18kg 12kg vs. 18kg
TPEx2 - p =0,001 p <0,001
STRl2 - p <0,001 p <0,001
STPr2 - p <0,001 p <0,001
THEl2 - p <0,001 p <0,001  
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Décomposition de l’effet de masse pour la tâche Hanche – Yeux 
La décomposition de l’effet simple de masse de caisse durant la phase de transfert de la 
tâche Hanche – Yeux est présentée au tableau 19. Ce tableau 19 montre que l’extension 
thoraco-pelvienne maximale (TPEx2) est significativement différente entre chaque masse de 
caisse tandis que l’élévation thoraco-humérale maximale (THEl2) est significativement 
différente avec une caisse de 18 kg en comparaison aux deux autres masses de 6 kg et 12 kg. 
La TPEx2 est donc progressivement de plus en plus en extension au fur et à mesure que la 
masse de la charge augmente avec respectivement 6 kg (≈12°), 12 kg (≈14°) et 18 kg (≈21°). 
Au cours de la tâche Hanche – Yeux, THEl2 est moins grande avec une charge de 18 kg (≈96°) 
comparée à celles de 6 kg et de 12 kg (≈101°). Au cours de la tâche Hanche – Yeux, aucun 
effet de masse n’est à reporter pour la rotation latérale scapulo-thoracique maximale (STRl2) 
(≈41°) et pour la protraction scapulo-thoracique maximale (STPr2) (≈47°-49°). En résumé, 
durant la phase de transfert de la tâche Hanche – Yeux, TPEx2 est augmentée à chaque fois que 
la masse de la charge est incrémentée tandis que THEl2 est diminuée avec une caisse de 18 kg 
par rapport aux charges de 6 kg et 12 kg. Lorsque la masse de la charge augmente, 
l’ajustement cinématique TPEx2 est plus important en termes d’amplitude durant la tâche 
Hanche – Yeux (≈9° d’augmentation entre 6 kg et 18 kg) en comparaison à la tâche Hanche –
 Épaule (≈5° d’augmentation entre 6 kg et 18 kg). Tandis que c’est l’inverse pour les 
ajustements cinématiques de THEl2. En effet, entre une charge de 6 kg et 18 kg, THEl2 est 
davantage réduite au cours de la tâche Hanche – Épaule (≈20°) par rapport à la tâche Hanche –
 Yeux (≈5°). Par ailleurs, il semble intéressant de noter que la cinématique scapulo-thoracique 
est affecté par l’augmentation de la masse de la charge au cours de la tâche Hanche – Épaule 






Tableau 19: Résultats significatifs de l’effet de masse décomposé pour les événements articulaires au 
cours de la phase de transfert de la tâche Hanche – Yeux. 
Événements 6kg vs. 12kg 6kg vs. 18kg 12kg vs. 18kg
TPEx2 p =0,048 p <0,001 p <0,001
STRl2 - - -
STPr2 - - -
THEl2 - p =0,018 p =0,001  
 
2.2.2 Particularité de la phase de dépôt 
Un effet d’interaction significatif est reporté entre la tâche et la masse de la charge 
pour cinq événements articulaires de la phase de dépôt (Tableau 20). Dans cette section, l’effet 
simple de masse de la charge est décomposé pour les tâches Hanche – Épaule, puis pour les 
tâches Hanche – Yeux. 
 
Tableau 20: Résultats significatifs aux tests univariés sur l’interaction Tâche x Masse des événements 
articulaires durant la phase de dépôt avec la valeur de F, la valeur de p et la puissance observée. 
Événements F p Puissance
STRl3 4,638 p =0,014 0,761
THPe3 3,984 p =0,024 0,692
THEl3 12,428 p <0,001 0,995
THRi3 10,515 p <0,001 0,985





Décomposition de l’effet de masse pour la tâche Hanche – Épaule 
La décomposition de l’effet simple de masse de la caisse pour la phase de dépôt de la 
tâche Hanche – Épaule est décrite au tableau 21. Le tableau 21 montre notamment qu’au fur et 
à mesure que la masse de la caisse augmente, l’extension maximale du coude (CEx3) est 
significativement augmentée tandis que l’élévation thoraco-humérale moyenne (THEl3) est 
significativement diminuée. Par ailleurs, le plan d’élévation thoraco-huméral maximal (THPe3) 
et la rotation interne thoraco-humérale maximale (THRi3) sont significativement diminués 
avec une caisse de 18 kg en comparaison aux deux autres masses de caisses. De plus, la 
rotation latérale scapulo-thoracique moyenne (STRl3) est significativement diminuée avec les 
caisses de 12 kg et de 18 kg (≈31-32°) en comparaison à 6 kg (≈37°). Lors du dépôt de la 
tâche Hanche – Épaule, les résultats à propos de CEx3 montre que l’avant-bras est de plus en 
plus fléchis par rapport au bras (≈10° vs ≈15° vs ≈32°) à chaque fois que la masse de la charge 
augmente. À chaque incrément de la masse de caisse, THEl3 est quant à elle de plus en plus 
réduite (≈79° vs ≈73° vs ≈61°). L’effet simple de masse durant la tâche Hanche – Épaule 
présente une diminution significative du THPe3 avec une masse de 18 kg (≈47°) en 
comparaison aux masses de 6 kg et de 12 kg (≈60-61°). La THRi3 est significativement plus 
petite avec une masse de 18 kg (≈38°) relativement à 6 kg et à 12 kg (≈50-52°). En résumé, au 
fur et à mesure que la masse de la caisse augmente durant la phase de dépôt de la tâche 
Hanche – Épaule est présenté une CEx3 plus élevée (≈22° d’augmentation entre une charge de 
6 kg et de 18 kg), ainsi que THEl3 diminuée (≈18° de réduction entre une charge de 6 kg et de 
18 kg). Les ajustements cinématiques THPe3 et THRi3 sont moins élevés d’environ 14° entre 








Tableau 21: Résultats significatifs de l’effet de masse décomposé pour les événements articulaires au 
cours de la phase de dépôt de la tâche Hanche – Épaule. 
Événements 6kg vs. 12kg 6kg vs. 18kg 12kg vs. 18kg
STRl3 p =0,011 p <0,001 -
THPe3 - p <0,001 p <0,001
THEl3 p =0,004 p <0,001 p <0,001
THRi3 - p <0,001 p =0,003
CEx3 p =0,023 p <0,001 p <0,001  
Décomposition de l’effet de masse pour la tâche Hanche – Yeux 
La décomposition de l’effet simple de masse de la caisse pour la tâche Hanche – Yeux 
est exposée au tableau 22. Le tableau 22 révèle globalement que la cinématique articulaire lors 
de cette tâche est moins affectée par la masse de la caisse que durant la tâche Hanche – Épaule 
(comparaison avec le Tableau 21). En effet, seule l’élévation thoraco-humérale moyenne 
(THEl3) est significativement diminuée lorsque la masse de la caisse augmente de 6 kg à 
18 kg. Ainsi, lorsque la masse de la charge est alourdie au cours de la tâche Hanche – Yeux, 
THEl3 est réduite entre 6 kg (≈100°) et 18 kg (≈95°). En résumé, au cours de la phase de dépôt 
de la tâche Hanche – Yeux, seule THEl3 est plus petite d’environ 5° lorsque la masse de la 
charge augmente de 6 kg à 18 kg. Cette différence entre ces deux mêmes masses est 
équivalente à 18° au cours de la tâche Hanche – Épaule. Il est aussi intéressant de noter que les 
évènements articulaires STRl3, THPe3, THRi3 et CEx3 ne sont pas affectés par l’effet de masse 
au cours de la tâche Hanche – Yeux. Ainsi, on peut constater que les ajustements cinématiques 
significatifs identifiés en phase de dépôt lorsque la masse augmente durant la tâche Hanche –
 Yeux sont moins importants, en nombre et en amplitude, en comparaison à la tâche Hanche –
 Épaule. Cette affirmation est également vrai pour l’ensemble des ajustements cinématiques de 





Tableau 22: Résultats significatifs de l’effet de masse décomposé pour les événements articulaires au 
cours de la phase de dépôt de la tâche Hanche – Yeux. 
Événements 6kg vs. 12kg 6kg vs. 18kg 12kg vs. 18kg
STRl3 - - -
THPe3 - - -
THEl3 - p =0,017 -
THRi3 - - -
CEx3 - - -  
 
 
2.3 Identification des mouvements articulaires caractéristiques par une 
ACP lors du pic d’accélération verticale de la charge 
Au moyen de l’étude du pic maximal d’accélération verticale de la charge dans son 
intensité et sa temporalité, cette analyse identifie les mouvements articulaires à cet instant et 
révèle des différences et des similitudes dans les résultats en fonction des conditions de 
hauteur de dépôt et de masse de la caisse. La durée totale des levers de charge ainsi que 
l’intensité du pic maximal d’accélération verticale de la charge sont significativement 
affectées par les effets principaux de tâche et de masse de la charge (Tableau 23). Aucun effet 
d’interaction Tâche x Masse n’est significatif. Le pic maximal d’accélération et la durée totale 
des levers Hanche – Épaule sont plus faibles de 0,2 m.s-2 et de 0,4 s que les tâches Hanche –
 Yeux. Les levers avec une caisse de 18 kg sont accomplis avec un pic d’accélération vertical 
diminué de 0,3 m.s
-2
 et dans un délai plus court de 0,3 s en comparaison aux tâches avec une 
caisse de 6 kg. En revanche, le temps d’occurrence du pic d’accélération de la charge par 
rapport au début du mouvement n’est significativement pas différent selon la tâche et la 
masse. Le Tableau 24 présente les valeurs des variables significatives révélées par les trois 
ANOVA à deux facteurs de tâche et trois facteurs de masse. 
Tableau 23: Valeurs de p significatives pour les résultats des ANOVA et le cas échéant, des tests de 
comparaisons par paires pour l’effet de masse. 
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Tâche Masse 6kg vs.12kg 6kg vs.18kg 12kg vs.18kg
Acc. Vert. Max p=0,034 p=0,023 - p=0,021 -
Occurrence pic - - - - -
Temps total p≤0,001 p≤0,001 p≤0,001 p=0,038




Tableau 24: Valeurs des variables étudiées pour les différentes conditions expérimentales de tâche et 
de masse de la charge. 
Acc. Vert. Max 2,1 ± 0,8 1,9 ± 0,7 1,8 ± 0,6 2,2 ± 1,0 2,2 ± 1,3 1,9 ± 0,7
Occurrence pic 0,9 ± 0,4 0,9 ± 0,4 0,9 ± 0,4 0,9 ± 0,4 0,9 ± 0,4 1,1 ± 0,4
Temps total 3,2 ± 0,4 3,4 ± 0,6 3,6 ± 0,6 3,7 ± 0,6 3,7 ± 0,7 3,9 ± 0,6





L’analyse menée à partir des quatre ACP a pour but d’identifier les mouvements 
articulaires caractéristiques des conditions de hauteur de dépôt et de masse de la charge à 
l’instant du pic maximal d’accélération verticale de la caisse. Les valeurs propres des deux 
premières composantes principales (CP) révèlent que la proportion de variance extraite est 
entre 78% et 87% de la variance totale quelles que soient la tâche et la masse (Tableau 25). 
Dans tous les cas, la CP1 représente la plus grande proportion de variance extraite avec 48% à 
73% dans toutes les ACP. À l’instant du pic maximal d’accélération verticale de la charge, des 
mouvements articulaires caractéristiques différents sont identifiés pour la tâche Hanche –
 Yeux lorsque la caisse est alourdie de 6 kg à 18 kg. Le Tableau 26 récapitule les mouvements 
articulaires avec un coefficient de saturation supérieur à 0,7 ou inférieur à -0,7 qui sont retenus 
dans les deux CP parmi toutes les ACP. Le Tableau 26 permet d’observer que la rotation 
interne thoraco-humérale et la protraction sterno-claviculaire sont deux mouvements 
articulaires caractéristiques des levers Hanche – Yeux avec une caisse de 6 kg alors qu’ils ne 
le sont plus avec une caisse de 18 kg. En revanche, l’élévation thoraco-humérale et la flexion 
du coude sont caractéristiques des levers Hanche – Yeux quelle que soit la masse de la charge. 
Concernant la tâche Hanche – Épaule, celle-ci révèle des mouvements articulaires communs 
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quelle que soit la masse de caisse pour : l’élévation thoraco-humérale, la rotation interne 
thoraco-humérale et la flexion du coude. 
 
Tableau 25: Valeurs propres (en pourcentages) des composantes principales retenues et variance totale 
extraite pour les quatre analyses en composantes principales des différents levers de charge. 
6kg 18kg 6kg 18kg
CP1 58,3 61,2 72,6 48,1
CP2 26,1 22,2 14,1 30,1
Variance extraite 84,4 83,4 86,7 78,2





Tableau 26 : Récapitulatif des coefficients de saturation ≥ 0,7 dans les composantes principales (CPs) 
retenues lors des différents levers de charge. 
6kg 18kg 6kg 18kg
Flexion coude ,885 -,967 -,990 ,926
Élévation TH ,874 -,886 -,736 ,805
Rotation interne TH -,879 ,830 ,889
Rétraction SC ,810
CP 2 Plan élévation TH ,997 ,924 ,735 ,994






Ce chapitre discussion s’articule autour de six parties. Les quatre premières sont en lien 
avec les différents sous-objectifs de cette thèse, à savoir la validation du modèle cinématique 
(partie 1); l'identification d'interactions entre les facteurs de hauteur (de saisie et de dépôt) et 
de masse lors de lever de charge (partie 2 et partie 3); puis le repérage de caractéristiques 
articulaires à un instant précis du lever de charge (partie 4). Les limites et perspectives 
prolongent la discussion (partie 5). La pertinence ergonomique de nos travaux clora ce 
chapitre (partie 6). 
1. Évaluation du modèle cinématique 
Rappel sous-objectif 1 : L’objectif était de développer un modèle cinématique de l’épaule 
à partir des travaux de Jackson et al., (2012), en y ajoutant une fermeture de boucle 
cinématique à l’articulation scapulo-thoracique. Le but était d’évaluer les erreurs sur les angles 
articulaires issus de modèles avec et sans fermeture de boucle en comparaison à un modèle de 
référence issu de mesures invasives. 
Les résultats confirment l’hypothèse selon laquelle le modèle multi-corps développé 
avec une fermeture de boucle scapulo-thoracique (S2M_Mod_BF), génère moins d’erreur 
dans l’estimation de la cinématique articulaire de l’épaule en comparaison à un modèle sans 
boucle (S2M_Mod_BO). Le modèle de référence S2M_Mod_Ref utilise les données de 
positions de marqueurs fixés à des tiges intra-corticales vissées dans la clavicule, la scapula et 
l’humérus. En général, les différentes méthodes pour améliorer la cinématique scapulaire sont 
confrontées à la mesure par palpation avec un Scapula Locator, qui est considérée comme la 
mesure statique de référence (De Groot, 1997; El Habachi, Duprey, Chèze et Dumas, 2015; 
Lempereur et al., 2010; Michaud et Begon, 2016). À l’instar de la roentgen-stéréo-
photogrammétrie, la méthode avec les tiges intra-corticales est un « gold standard » de la 
mesure directe du mouvement tridimensionnel des os sous la peau (Bourne et al., 2009; 
Leardini et al., 2005). En effet, les trajectoires de marqueurs placés sur des tiges intra 
corticales qui sont enregistrées à l’aide d’un système optoélectronique comme le VICON 
permettent d’obtenir le déplacement linéaire du centre articulaire gléno-huméral avec une 
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incertitude inférieure à 0,15 mm (Dal Maso et al., 2014). Compte tenu des risques associés à 
l’expérimentation comme l’est tout acte chirurgical, il n’est pas courant d’effectuer de telles 
mesures expérimentales sur un grand nombre de participants (Amis et al., 2008; Dal Maso et 
al., 2015). Toutefois, ces mesures invasives restent un atout de référence pour évaluer la 
précision d’un modèle cinématique lors de mouvements complexes comme les levers de 
charge. 
L’hypothèse vérifiée qu’il y a moins d’erreurs avec un modèle en boucle fermé a déjà 
été partiellement validée pour l’épaule, mais elle l’est également pour d’autres articulations 
comme l’avant-bras (Fohanno et al., 2014; Laitenberger, Raison, Périé et Begon, 2015; Maurel 
et Thalmann, 2000; Van der Helm, 1994b). Cette option est intéressante à exploiter dans la 
mesure où la fermeture de boucle permet de facto d’implémenter dans la chaîne cinématique 
les contraintes « physiologiques » de l’articulation scapulo-thoracique et donc d’améliorer le 
réalisme du modèle cinématique. En ce sens, nos résultats montrent que le modèle 
S2M_Mod_BF comparé à S2M_Mod_BO est plus précis pour chacune des trois articulations 
et pour cinq degrés de liberté sur les huit évalués, à l’exception de la rotation latérale scapulo-
thoracique, de l’élévation et de la rotation axiale thoraco-humérale. Le modèle S2M_Mod_BF 
produit une erreur quadratique moyenne qui est aux alentours de 5° pour les articulations 
sterno-claviculaire et thoraco-humérale. L’erreur quadratique moyenne est tout de même 
d’environ 10° pour l’articulation scapulo-thoracique, bien que le modèle S2M_Mod_BO 
n’apporte pas plus de précision. L’erreur produite pour l’articulation scapulo-thoracique par 
ces deux modèles témoigne des difficultés contemporaines de la recherche à estimer les 
mouvements scapulaires sous la peau à partir de méthodes non invasives (Leardini et al., 2005; 
Lempereur et al., 2014; Matsui et al., 2006; Seth et al., 2016; Stagni et al., 2005). Certains 
auteurs présentent un modèle cinématique multi-corps utilisant des marqueurs cutanés qui 
génère une erreur quadratique autour des 10° pour l’angle en protraction-rétraction scapulo-
thoracique et de 5° pour la rotation latérale interne-externe et la bascule antéro-postérieur 
scapulo-thoracique (El Habachi et al., 2015; Naaim et al., 2015). Ils modélisent la clavicule 
comme une bielle, c’est-à-dire comme une contrainte de longueur constante entre les centres 
articulaires sterno-claviculaire et acromio-claviculaire, et ne distinguent pas les degrés de 
liberté de l’articulation sterno-claviculaire et de l’articulation acromio-claviculaire. D’autres 
 115 
travaux ne prenant pas en compte la clavicule montrent une erreur quadratique moyenne pour 
la cinématique scapulo-thoracique légèrement supérieure à 10° lors d’abduction maximale du 
bras (Bourne et al., 2007). Ces erreurs sont déterminées à partir d’un modèle cinématique qui 
emploie une technique de numérisation des positions de repères osseux scapulaires par rapport 
au modèle de référence qui lui utilise les trajectoires de marqueurs placés sur une tige intra-
corticale fixée à la scapula. Comme pour notre étude, le degré de liberté scapulo-thoracique le 
mieux estimé est la rotation médiale-latérale (7,3°), suivent la protraction-rétraction (12°) et la 
bascule antéro-postérieure (12,5°). Le modèle S2M_Mod_BF développé dans cette thèse est 
plus précis pour estimer la protraction-rétraction (8,1°) et la bascule antéro-postérieure 
scapulo-thoracique (10,4°) tandis qu’il l’est moins pour la rotation médiale-latérale scapulo-
thoracique (11,5°). La visée clinique des travaux de (Bourne et al., 2007, 2009) implique 
nécessairement une précision accrue de leur modèle. Comme de nombreuses validations de 
modèles cinématiques de l’épaule, les mouvements étudiés sont des mouvements standardisés 
comme les élévations du bras dans un seul plan (Bourne et al., 2007; El Habachi et al., 2015; 
Hamming et al., 2012; Karduna et al., 2001; Seth et al., 2016). Le modèle de l’épaule 
développé dans cette thèse pour l’analyse de mouvements complexes, appliqué à la 
biomécanique occupationnelle génère guère plus d’erreurs cinématiques que celles des 
modèles existants pour l’étude de mouvements standardisés. En ce sens et au regard de la 
réduction de l’erreur obtenue avec la fermeture de boucle, le modèle cinématique développé 
ici correspond aux exigences de précision de la cinématique articulaire fixées par le premier 
sous-objectif. 
Lorsque qu’on utilise l’optimisation multi-segmentaire, une mise à l’échelle de la 
géométrie de la chaîne cinématique permet une meilleure représentation des mouvements 
articulaires (Andersen et al., 2010; Reinbolt et al., 2005). L’articulation scapulo-thoracique 
permet à la scapula de glisser sur la surface du thorax et les mouvements de la scapula sont 
connus pour être contraints par une pression qui la plaque contre la cage thoracique par 
l’action combinée de divers muscles comme le grand dentelé antérieur et les rhomboïdes (Van 
der Helm et al., 1992). Les contraintes géométriques sont souvent considérées comme un point 
de contact entre la scapula et le thorax (Maurel et al., 1996). Mais ce point de contact est-il 
fixe au cours du mouvement ou est-il mobile ? L’hypothèse selon laquelle le point de contact 
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scapulaire est fixe plutôt que mobile a été vérifiée dans une étude menée sur des cadavres (Sah 
et Wang, 2009). Plus récemment, une étude conduite in vivo qui utilise la technique des tiges 
intra-corticales comme mesure cinématique de référence a cherché à savoir quelle était la 
meilleure manière de définir la contrainte scapulo-thoracique pour quatre différents modèles 
multi-corps couplés à l’optimisation globale (Naaim et al., 2015). Cette étude montre que le 
contact géométrique qui mimait le mieux la cinématique scapulo-thoracique est un point de 
contact scapulaire contraignant le plan de la scapula à être normal à un ellipsoïde déterminé 
fonctionnellement. Toutefois, les auteurs mentionnent qu’il n’y a pas de différence importante 
entre les différents modèles scapulo-thoraciques testés : il y a un modèle qui utilise deux 
contacts scapulaires (les positions des marqueurs positionnés sur le trigonum spinae (TS) et 
l’angle inférieur (AI)) (Garner et Pandy, 1999) ; un autre modèle qui utilise un contact d’un 
point définit à mi-distance des positions de marqueurs TS et AI ; et enfin un dernier modèle, 
avec une méthode semblable à celle de nos travaux, qui utilise le barycentre des positions des 
marqueurs TS, AI et l’angle acromial (AA) comme point de contact pour la contrainte de 
fermeture de boucle scapulo-thoracique. À l’exception des mouvements en abduction, les 
résultats obtenus pour les différents modèles sont relativement similaires, avec des erreurs 
quadratiques maximales qui oscillent autour de 4°. Dans cette thèse, notre modèle affiche 
globalement une erreur quadratique maximale deux fois plus élevée que celle retrouvée dans 
la thèse de Naaim et al., (2015). Cette différence peut s’expliquer par la nature des 
mouvements testés dans leur protocole (standardisé) et le nôtre (lever et descente de charge) 
dans le processus de validation. 
L’environnement d’une collecte de données sur un lieu de travail ne permet pas 
toujours une prise de mesure optimale. La contrainte de temps allouée aux expérimentations 
par rapport à un laboratoire conduit bien souvent les chercheurs à réduire leur champ 
d’analyse et simplifier leur protocole. Ainsi, de nombreuses études dans un environnement 
réel de travail ou lors de mouvements sportifs considèrent l’articulation thoraco-humérale 
comme la mesure de référence à l’épaule (Doorenbosch et al., 2003; Faber et al., 2009; Fleisig, 
Escamilla, Andrews, Matsuo et Barrentine, 1996; Yoon, 2012). Le comportement cinématique 
de l’épaule lors de mouvements complexes est alors appréhendé par le biais de modèles qui 
représentent l’articulation de l’épaule comme une seule articulation à trois degrés de liberté 
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(Gronley, Newsam, Mulroy, Rao et al., 2000; Hingtgen, Mc Guire, Wang et Harris, 2006; 
Postacchini et al., 2015; Rettig, Fradet, Kasten, Raiss et Wolf, 2009). En conséquence, ils ne 
considèrent pas l’interdépendance qui existe physiologiquement entre le thorax, la clavicule, la 
scapula et l’humérus pour générer le mouvement. En ce sens, le choix a été de rapporter à la 
fois une mesure globale de l’épaule avec les angles thoraco-huméraux comme cela pourrait 
être le cas sur un lieu de travail. Mais aussi de rapporter une mesure plus spécifique qui rend 
compte des mouvements propres des articulations sterno-claviculaire et scapulo-thoracique. 
Cette dernière mesure étant plus simple à réaliser dans un laboratoire d’analyse du 
mouvement. Notre démarche a été animée par l’idée de proposer un modèle cinématique 
pertinent pour une analyse ergonomique plus précise tout en étant fidèle à l’anatomie de 
l’épaule et cliniquement compréhensible. La séquence d’angles « zyzz » qui est utilisée pour 
l’articulation thoraco-humérale reflète tout à fait cette démarche. En effet, elle permet une 
représentation qui est à la fois mathématiquement valide et qui a aussi une signification 
fonctionnelle facilement interprétable (Jackson et al., 2012). 
À l'issue de cette première partie de discussion sur la validation du modèle 
S2M_Mod_BF, nous retiendrons que le modèle développé est représentatif de l'anatomie de 
l'épaule et a permis de corriger les artéfacts des tissus mous en utilisant une optimisation 
multi-segmentaire. Le modèle d’analyse cinématique de l’épaule avec fermeture de boucle 
ouvre des perspectives innovantes dans le domaine de la santé et de la sécurité par l’étude de 
manutentions en hauteur. Ce modèle a l’avantage d’apporter plus de précision même si les 
erreurs quantifiées sont autour de 5° en moyenne pour l’articulation sterno-claviculaire et 
thoraco-humérale, et en moyenne de 10° pour l’articulation scapulo-thoracique. Cette étape 
était semble-t-il essentielle avant de s’orienter vers de nouvelles analyses cinématiques. 
2. Interaction hauteur de saisie et masse de charge 
Rappel sous-objectif 2a : L’hypothèse était que les pics d’angles articulaires permettent 
d’appréhender l’effet d’une interaction entre la hauteur de saisie et la masse de charge. Après 
avoir vérifié cette interaction, le but était d’identifier les variables cinématiques maximales, 
minimales et moyennes affectées par celle-ci. Cette étude (a) s’intéressait à l’effet de saisir la 
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charge à partir de deux hauteurs différentes (Hanche vs. Épaule) pour un dépôt identique 
(Yeux) avec diverses masses de la caisse (6 kg vs. 12 kg vs. 18 kg). 
Nos résultats confirment l’hypothèse selon laquelle il y a de nombreux pics d’angles 
articulaires de la cinématique qui sont influencés par l’interaction des effets de hauteur de 
saisie et de masse de charge. Ceci signifie que l’effet de la masse de charge est dépendant de 
la hauteur de saisie. Les participants sans expérience en manutention présentent moins 
d’ajustements cinématiques en nombre et en amplitude lorsque l’objet manipulé s’alourdit au 
cours de la tâche Hanche – Yeux comparée à la tâche Épaule – Yeux. Certaines différences 
cinématiques rapportées dans notre étude étaient petites (≤5°) alors que d’autres sont plus 
importantes puisqu’elles sont supérieures à 10°, voire 20° dans certains cas (Ludewig et Cook, 
2000; Lukasiewicz, Mc Clure, Michener, Pratt et Sennett, 1999; Thigpen et al., 2010). Après 
avoir analysé les modifications cinématiques dans leur globalité, les principaux résultats sont 
ensuite discutés dans cette partie. 
Ainsi, lorsque la masse de caisse est alourdie au cours de la tâche Épaule – Yeux, les 
résultats révèlent globalement que l’extension thoraco-pelvienne maximale (TPF1), l’extension 
thoraco-pelvienne moyenne (TPEx3) la flexion du coude maximale (CF2) et la rétraction 
sterno-claviculaire maximale (SCRe1) sont augmentées. Par contre, l’élévation thoraco-
humérale minimale (THEl1), l’élévation sterno-claviculaire minimale (SCEl1), la rotation 
latérale scapulo-thoracique minimale (STRl1) sont diminuées. Ces différences cinématiques 
semblent plus atténuées, voire absentes lorsque la masse de la charge augmente au cours de la 
tâche Hanche – Yeux. Les indices de lever d’une charge selon l’équation révisée du NIOSH 
révèlent que la tâche Hanche – Yeux est considérée comme plus exigeante que la tâche 
Épaule – Yeux pour une masse identique (Waters et al., 1993). Car la distance verticale de 
transport est plus grande pour la tâche Hanche - Yeux. Ainsi, au vu de nos résultats, on peut 
suggérer que la grande distance verticale et le dépôt au niveau des yeux lors des tâches 
Hanche - Yeux limiteraient le nombre et l’amplitude des ajustements cinématiques lorsque la 
masse de caisse est alourdie en comparaison aux tâches Épaule – Yeux. Ce résultat peut être 
mis en lien avec l’étude de (Lee et Nussbaum, 2012) qui montre que le mode opératoire de 
travailleurs expérimentés en manutention est modifié entre les conditions de la tâche de lever 
(symétrie vs. asymétrie, et lever vs descente de caisse), alors que les comportements 
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cinématiques et cinétiques des novices sont en revanche, d’après ces auteurs, plus homogènes 
selon ces mêmes conditions. Nos résultats ne visent pas à comparer deux échantillons de 
population avec un niveau d’expertise différent et ils se limitent à l’étude de variables 
cinématiques. Toutefois, ils montrent que spontanément, les participants sans expérience 
variaient peu leur mode opératoire lorsque la masse augmente au cours de tâches Hanche –
 Yeux en comparaison à Épaule – Yeux. Il n’est pas surprenant d’observer que quatre 
ajustements cinématiques sur six se produisent au début des mouvements de lever dont les 
hauteurs de saisies sont différentes (Hanche vs Épaule). La force de levée maximale étant 
diminuée en fonction de l’augmentation de la hauteur verticale, il semble raisonnable de 
penser que les sujets ont plus de force en saisissant une charge à la hauteur des hanches par 
rapport aux épaules (Savage et al., 2014; Yates et al., 1980). Ainsi, cela peut expliquer le fait 
que les augmentations de la masse des caisses affectent davantage la cinématique des saisies 
au niveau des épaules en comparaison aux hanches. Les participants étant plus proches de 
leurs « limites physiologiques » pour une saisie à la hauteur des épaules, la nécessité de 
trouver d’autres stratégies cinématiques pour compenser une masse de charge plus lourde est 
semble-il essentielle à la réalisation des tâches de lever. 
Afin d’illustrer ces propos, nos résultats montrent par exemple que lorsque la masse de 
caisse augmente de 6 kg à 18 kg, une diminution plus prononcée de l’élévation thoraco-
humérale minimale (THEl1) est observée au début des mouvements de levers de la tâche 
Épaule – Yeux (≈59% de réduction ; 49° vs 29°) en comparaison à la tâche Hanche – Yeux 
(20-21°). Ce résultat n’est pas sans rappeler l’ajustement cinématique de la région lombaire 
qui est accentué lors de l’augmentation de la masse de la charge pour des tâches de levers à 
basse hauteur entre le niveau du sol et celui des hanches (Burgess et al, 2003). En effet, au 
moment de saisir la charge au sol, le tronc est fléchi, puis il est mis en mouvement dans le sens 
de l’extension (phase d’extension) afin d’accélérer et d’élever la charge en direction de sa 
destination. Dans les travaux de Burgess-Limerick, Abernethy, Neal et Kippers, (1995), il est 
développé l’idée que les participants débutent spontanément la phase d’extension du tronc 
avec un allongement plus important et un raccourcissement plus lent du muscle érecteur du 
rachis (au niveau de la troisième vertèbre lombaire) qui va générer plus de force musculaire au 
cours de cette extension progressive. Ces résultats montrent que cette stratégie de lever est 
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accentuée par l’augmentation de la masse de la charge. Par analogie, les muscles deltoïdes 
antérieur et médian sont les principaux contributeurs de l’élévation du bras en flexion et en 
abduction (Inman et al., 1944). Ces deux muscles se raccourcissent lors de l’élévation 
progressive de l’épaule en flexion et\ou abduction (Langenderfer, Jerabek, Thangamani, Kuhn 
et Hughes, 2004; Otis et al., 1994). Ainsi, la réduction de l’élévation thoraco-humérale 
minimale (THEl1) remarquée va allonger les deltoïdes antérieur et médian pour une caisse de 
18 kg comparée à celle de 6 kg. Étant plus allongés au départ, ces deux muscles devraient 
mettre plus de temps pour se raccourcir. Par conséquent, ces ajustements cinématiques de 
THEl1 augmenteraient la force développée par ces muscles au cours des mouvements de lever 
avec une caisse de 18 kg comparativement à une charge de 6 kg. Nous pourrions confirmer 
ultérieurement cette hypothèse en vérifiant si à la fois l’allongement et le temps de 
raccourcissement des deltoïdes antérieur et médian sont supérieurs avec une caisse de 18 kg 
comparée à une de 6 kg. Lorsque la masse de la charge augmente, la diminution de THEl1 est 
plus élevée au cours de la tâche Épaule – Yeux (≈20°) en comparaison à la tâche Hanche –
 Yeux. Ceci suggère que les contributions des deltoïdes antérieur et médian sont plus 
importantes lors de la réalisation des tâches Épaule – Yeux relativement à Hanche – Yeux. 
Toutefois les résultats de notre étude au sujet des ajustements de la protraction sterno-
claviculaire maximale (SCRe1) et de l’élévation sterno-claviculaire minimale (SCEl1) en début 
de mouvement viennent nuancer ces propos. En effet, au cours des tâches Épaule – Yeux, ces 
modifications cinématiques reviennent à diminuer l’élévation (≈5°) et la rétraction (≈2°) de la 
clavicule par rapport au thorax avec une caisse de 18 kg par rapport à une de 6 kg. Or la 
longueur musculaire du deltoïde antérieur pourrait être affectée, car celui-ci est attaché par son 
insertion proximale à la clavicule (Mottram, 1997). Les différences cinématiques notées vont 
dans le sens d’un raccourcissement du deltoïde antérieur, ce qui va à l’inverse des ajustements 
de THEl1. Bien que les différences sur la SCRe1 et SCEl1 soient significatives, ces résultats sont 
à prendre avec précaution. En effet, les différences observées sont inférieures à l’erreur de 
mesure qui est générée par le modèle cinématique sur ces degrés de liberté. 
Par ailleurs, il est intéressant de noter que la flexion maximale du coude (CF2) et 
l’extension thoraco-pelvienne moyenne (TPEx3) sont les deux seuls ajustements cinématiques 
significatifs qui n’ont pas lieu en début de mouvement. Au cours des tâches Hanche – Yeux, 
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nos résultats sont en partie en adéquation avec l’étude d’Allen et al., (2012). Sous l’effet de la 
masse, ils montrent une augmentation de TPEx3. En revanche, ils vont à l’encontre de cette 
dernière étude car elle présente une diminution de CF2 entre une charge de 1 kg et de 11 kg. 
Les travaux d’Aghazadeh et al., (2011) qui étudient une tâche Hanche - Epaule révèlent, une 
augmentation de la CF2 de 3% lorsque la masse d’une charge s’alourdie de 15% à 45% de la 
force maximale de lever à hauteur des coudes. Nous observons un résultat qui va dans le 
même sens pour les tâches Épaule – Yeux de notre expérimentation. Toutefois, les travaux 
précédemment cités n’étudient pas explicitement la combinaison d’effets similaires au cours 
de tâches de manutention. Réaffirmons ici que la compréhension de nos résultats sur la 
cinématique articulaire s’organise au travers de l’interaction des effets : Hauteurs de 
saisie x Masses de la charge. En ce sens, notre étude montre que la CF2 est augmentée 
d’environ 20 % (de 86-87° à 99°) au cours de la tâche Épaule – Yeux entre une caisse de 18 kg 
et les deux autres caisses. Alors que cette différence n’est pas significative pendant Hanche –
 Yeux. Dans le but de prévenir les maux de dos, de nombreuses études portant sur les 
techniques de lever de charge à basse hauteur (entre le sol et le niveau des hanches) 
démontrent que de réduire la distance horizontale entre l’articulation L5/S1 et la charge 
soulevée permet de diminuer le moment externe appliqué au dos (Faber, Kingma et Van 
Dieën, 2011; Kingma, Bosch, Bruins et Van Dieën, 2004). Par extrapolation ces 
recommandations pourraient peut-être s’appliquer aux épaules et sans doute pour en réduire le 
chargement, la CF2 est plus grande. Même si cette hypothèse n’a pas encore été vérifiée 
spécifiquement pour l’épaule, la réduction de la distance horizontale entre le corps du 
manutentionnaire et la charge transportée fait partie des huit règles d’action proposées d’un 
programme de formation participative en manutention manuelle (Denis et al., 2011). Cet 
ajustement de CF2 diminuerait la distance entre le centre articulaire de l’épaule et le centre de 
masse de la caisse. Par conséquent, il permettrait de limiter l’effet du moment de force de la 
charge sur l’épaule en diminuant le bras de levier. Une récente étude vient corroborer ces 
propos en mentionnant que la recommandation liée à la valeur maximale limite du chargement 
au dos, est également associée à la prévention des blessures aux épaules (Steele, Merryweather 
et Bloswick, 2014). 
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Les résultats à propos du comportement cinématique thoraco-pelvien en début (TPF1) 
et en fin de mouvement (TPEx3) attirent également notre attention car ils sont symptomatiques 
de l’interaction qui existe entre la hauteur de saisie et la masse de la charge. En effet, saisir 
une charge au niveau des épaules induit une légère extension thoraco-pelvienne qui est 
accentuée de 2° (de 1° à 3°) entre une caisse de 6 kg et 18 kg ; tandis que la saisie à hauteur 
des hanches produit plutôt une flexion thoraco-pelvienne qui est, elle aussi, plus prononcée de 
5° (de -10° à -15°) entre ces deux mêmes masses. Il est intéressant de remarquer qu’au début 
du mouvement, l’augmentation de la masse provoque des modifications thoraco-pelviennes de 
valeur équivalente mais qui vont dans le sens opposé entre les deux tâches. Ce résultat paraît 
logique au regard du différentiel de hauteur entre les étagères de départ. Cependant il est plus 
surprenant d’observer qu’en fin de mouvement, l’augmentation de l’extension thoraco-
pelvienne moyenne (TPEx3) est plus grande durant les tâches Épaule – Yeux (de 9° à 18°) en 
comparaison à Hanche – Yeux (de 10° à 15°) lorsque la masse de caisse est alourdie de 6 kg à 
18 kg. Effectivement la hauteur de dépôt étant la même pour les deux tâches, on aurait pu 
s’attendre à avoir une modification cinématique semblable. Il n’en est rien, lorsque la masse 
de la charge augmente, l’extension thoraco-pelvienne moyenne en fin de mouvement 
(moyenne entre 80% à 100% du mouvement de lever) est plus prononcée lorsque la hauteur de 
saisie de la charge est située au niveau des épaules relativement à celui des hanches. Ces 
modifications de la cinématique thoraco-pelvienne sont à prendre avec précaution car les 
différences d’angles entre les masses sont relativement faibles (≤6°) et nous ignorons 
l'importance de ces résultats. Aujourd’hui, nous ne sommes pas en mesure de savoir si une 
personne qui présente ces ajustements durant une période de temps prolongée développerait 
une pathologie aux épaules et\ou au dos. Cela vient du fait que d’une part, l’effet de ces 
modifications cinématiques sur les forces développées aux épaules et au dos est encore 
méconnu. Et d’autre part que l’articulation thoraco-pelvienne de notre chaîne cinématique 
n’est pas une représentation anatomique de la colonne vertébrale qui est souvent utilisée dans 
la littérature spécifique à la manutention de charge. 
L’objectif 2 (a) a permis de mettre en évidence que la cinématique articulaire est 
influencée par l’interaction des effets de hauteur de saisie de la charge et de contraintes liées à 
l’augmentation de la masse de l’objet manipulé. Les résultats de cette étude à propos de 
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diverses tâches de levers en hauteur sont originaux pour deux raisons. Ils montrent d’une part 
que selon la hauteur de saisie, des sujets non expérimentés ajustent différemment leurs façons 
de faire lorsque la masse à lever augmente. Et d’autre part, ils révèlent que ces modifications 
cinématiques sont plus importantes, en nombre et en amplitude, lorsque la hauteur de saisie de 
la charge est située au niveau des épaules comparativement à celle des hanches. 
Spontanément, des participants sans expérience variaient peu leur mode opératoire pour une 
saisie à hauteur des hanches en comparaison à celle des épaules. En effet, pour compenser une 
masse de charge plus lourde il apparaît plus utile d’emprunter d’autres stratégies cinématiques 
lorsque les participants saisissent une charge à hauteur des épaules en comparaison à celle des 
hanches. Les ajustements cinématiques TPF1, TPEx3, SCEl1, SCRe1, STRl1, THEl1 et CF2 
semblent alors être des indicateurs de la difficulté liée à la hauteur de saisie lorsque la masse 
de la charge augmente. 
3. Interaction hauteur de dépôt et masse de charge 
Rappel sous-objectif 2b : L’hypothèse était que les pics d’angles articulaires permettent 
d’identifier l’interaction entre les effets de hauteur de dépôt de la tâche et la masse de la 
charge. Après avoir vérifié cette interaction, le but était d’identifier les variables cinématiques 
maximales, minimales et moyennes affectées par celle-ci. Notre étude 2.b s’intéressait à l’effet 
de déposer la caisse à deux hauteurs différentes (Épaule vs. Yeux) pour une saisie identique 
(Hanche) avec diverses masses de la charge (6 kg vs. 12 kg vs. 18 kg). 
Les résultats de cette étude confirment que la cinématique articulaire est influencée par 
l’interaction des effets de hauteur de dépôt et de masse de charge. Ainsi, lorsque la masse de la 
caisse est augmentée, les participants novices en manutentions présentent davantage 
d’ajustements cinématiques quand il s’agit de déposer une caisse au niveau des épaules plutôt 
qu’à celui des yeux. Lorsque la masse de charge est alourdie au cours de la tâche Hanche –
 Épaule, les résultats démontrent qu’à l’exception de l’extension thoraco-pelvienne maximale 
(TPEx2) qui augmente, la rotation latérale scapulo-thoracique moyenne (STRl3), la protraction 
scapulo-thoracique moyenne (STPr3), l’élévation thoraco-humérale maximale (THEl2) et 
moyenne (THEl3), la rotation interne thoraco-humérale maximale (THRi3) et l’extension du 
coude maximale (CEx3) sont tous diminués. À l’exception de TPEx2, tous les ajustements 
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cinématiques significatifs semblent moins prononcés voire absents lorsque la masse de caisse 
augmente au cours de la tâche Hanche – Yeux. Les indices de lever d’une charge selon 
l’équation révisée du NIOSH révèlent qu’à masse égale, c’est un dépôt plus haut et une 
distance verticale plus grande qui rendent les tâches Hanche – Yeux plus exigeantes que les 
tâches Hanche – Épaule (Waters et al., 1993). Ceci nous amène donc à discuter le fait que les 
différences cinématiques, au regard de l’augmentation de la masse, sont moins accentuées 
lorsqu’on accomplit une tâche plus contraignante. Cette discussion sera développée dans cette 
section. 
Durant le transfert du lever d’une charge entre deux étagères, la région supérieure du 
thorax est progressivement en extension au cours du mouvement, nos données concordent ici 
avec l’étude de (Burgess et al., 2009). Une hyper-extension de la colonne vertébrale est 
naturellement adoptée pour contre balancer un objet de 14 kg maintenu au niveau des épaules 
(Anderson et al., 2007). Ces auteurs ne donnent pas d’indications concernant la contribution 
des épaules. Au cours du dépôt d’une tâche Hanche – Épaule, comme précédemment nos 
résultats sont en adéquation avec les études en manutention qui rapportent que lorsque la 
masse de charge est alourdie, l’élévation thoraco-humérale maximale (THEl2) est réduite 
(Aghazadeh et al., 2011; Yoon et al., 2012). Au cours d’une tâche Hanche – Yeux, ils sont 
également en accord avec l’étude d’Allen et al., (2012) qui présente une augmentation 
significative de l’extension maximale de la colonne vertébrale thoracique (TPEx2). En 
revanche, nos résultats contredisent Allen et al., (2012) dans le sens où elle présente une 
augmentation de THEl2 pour une masse caisse s’élevant de 1 kg à 11 kg. Nos résultats doivent 
se comprendre au travers de l’effet d’interaction entre la hauteur de dépôt et la masse de 
charge. Nous remarquons que THEl2 est diminué de 25% (de 79° à 60°) avec une caisse de 
18 kg par rapport à une de 6 kg au cours de Hanche – Épaule alors que durant Hanche – Yeux, 
THEl2 est réduit de 5% (de 101° à 96°). Nos résultats suggèrent que l’augmentation de TPEx2 
permettrait de réduire THEl2 en fin de phase de transfert, et que ces ajustements seraient 
amplifiés avec la caisse de 18 kg. Limiter les mouvements de la région thoracique du rachis 
est associé à des modifications fonctionnelles des mouvements d’élévation du bras dans le 
plan sagittal et scapulaire (Lewis, Wright et Green, 2005; Theodoridis et Ruston, 2002). Nous 
pensons que réciproquement, limiter l’élévation du bras sous l’effet de l’augmentation de la 
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masse expliquerait plus logiquement l’augmentation de l’extension au niveau de la région 
thoracique, afin de compenser la perte de hauteur du bras. Cette position articulaire permettrait 
aux muscles du tronc de contribuer davantage aux mouvements de lever de charge avec une 
hauteur de dépôt au niveau des épaules et des yeux (Nielsen, Andersen et Jørgensen, 1998). 
Un ajustement sécuritaire vise avant tout à assurer l’intégrité des épaules et\ou du dos 
en limitant les positions articulaires contraignantes comme les angles articulaires extrêmes. En 
ce sens, nous pensons que l’interaction retrouvée pour THEl2, THEl3, THPe3, THRi3 et CEx3 
semble être des ajustements sécuritaires quand la masse augmente. Ils sont présents lorsque la 
hauteur de dépôt est au niveau des épaules, alors qu’ils sont limités pour un dépôt aux yeux. 
Pour une même tâche, un plan d’élévation thoraco-huméral plus externe et une flexion du 
coude plus grande au cours de la phase de dépôt revient à plus écarter les bras du corps et plus 
fléchir les coudes. Ces ajustements diminueraient la distance entre le centre articulaire de 
l’épaule et le centre de masse de la caisse. Ils permettraient ainsi de limiter l’effet du moment 
de force de la charge sur l’épaule. Ils nous semblent également plus efficaces car ils 
augmenteraient la contribution des biceps au mouvement, en les raccourcissant davantage lors 
du dépôt. De ce fait, les biceps sont plus proches de leur longueur optimale, ce qui permet une 
plus grande capacité de force (Murray, Buchanan et Delp, 2000; Murray, Delp et Buchanan, 
1995). Nous pensons que réaliser la même tâche de lever avec une élévation thoraco-humérale 
maximale (THEl2) et moyenne (THEl3) moins élevées est un mode opératoire aussi plus 
efficace. En effet, la capacité à produire de la force est globalement réduite avec 
l’augmentation de la hauteur à laquelle la tâche de lever est réalisée (Savage et al., 2014). 
Avoir les bras moins élevés confèrerait donc un avantage de force qui permettrait aux sujets de 
soulever une charge plus lourde. Des études cadavériques réalisées in vivo ont renforcé l’idée 
qu’une forte élévation (entre 60° et 120°) combinée à de la rotation interne de l’humérus 
contribuerait à favoriser un pincement des structures musculo-squelettiques de l’épaule qui 
sont sous l’acromion (Flatow et al., 1994; Hughes et al., 2012; Yanai, Fuss et Fukunaga, 
2006). Tenir un poids dans la main réduit encore l’espace sous-acromial (Graichen et al., 
2000). Ainsi, il semble que le bras soit positionné de façon plus sécuritaire. Car rappelons-le, 
plus la charge est alourdie, plus elle est proche du corps, moins haute, avec une rotation 
interne thoraco-humérale maximale moins extrême. 
 126 
Nous faisons le même constat que les études qui montrent que, lorsque la masse 
augmente, la rotation latérale scapulo-thoracique maximale (STRl2) et moyenne (STRl3) ainsi 
que la protraction scapulo-thoracique maximale (STPr2) sont réduites notamment lors 
d’élévation du bras dans les plans sagittal et frontal (Kon, Nishinaka, Gamada, Tsutsui et 
Banks, 2008; Pascoal, Van der Helm, Correia et Carita, 2000). Il est intéressant de noter que 
dans notre étude, la cinématique scapulo-thoracique est davantage diminuée au cours d’une 
tâche de lever avec un dépôt au niveau des épaules en comparaison à celui des yeux lorsque la 
masse de la charge augmente. Nous pensons qu’il est nécessaire de prendre ce résultat avec 
précaution, bien que de nombreux angles articulaires scapulo-thoracique révèlent tout de 
même des différences significatives entre 8° et 10°. En effet, les différences observées sont du 
même ordre de grandeur que l’erreur de mesure qui est produite par le modèle cinématique 
développé dans cette thèse, soit 10° en moyenne pour la cinématique scapulo-thoracique. La 
scapula doit assurer une orientation dynamique optimale afin d’accomplir ses fonctions 
stabilisatrices et mobilisatrices du complexe de l’épaule (Van der Helm, 1994b). Son 
orientation appropriée au cours du mouvement optimise les relations force - longueur des 
muscles associés au complexe de l’épaule (Mottram, 1997). De ce fait, les résultats que nous 
observons sont peut-être la conséquence d’une nécessité d’améliorer la stabilité scapulaire 
mise en cause par une masse de charge alourdie. Les modifications de la cinématique scapulo-
thoracique identifiées pour la caisse la plus lourde réduisent les valeurs des angles moyens en 
fin de mouvement (80-100%) et auraient pour action de maintenir la scapula au plus près de la 
cage thoracique. Augmenter la surface de contact entre la scapula et la cage thoracique fournit 
une base plus stable pour les mouvements du bras (Veeger et Van der Helm, 2007). Cette 
stratégie permettrait de réduire le bras de levier du poids de la caisse par rapport au centre 
articulaire de l’épaule. Les forces musculaires nécessaires pour soulever la charge et stabiliser 
l’articulation seraient ainsi en contrepartie réduites. Il n’est donc peut-être pas anodin 
d’observer lorsque la caisse est alourdie, à la fois une perte de mobilité du bras caractérisée 
par la réduction de l’élévation thoraco-humérale (THEl2 et THEl3), et une modification des 
angles scapulo-thoraciques dans le sens de l’amélioration de la stabilité. 
L’objectif 2 (b) a permis de mettre en évidence que la cinématique articulaire est 
influencée par l’interaction des effets de hauteur de dépôt et de masse de la charge manipulée. 
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Les résultats montrent que selon la hauteur de dépôt, des participants sans expériences de 
manutention ajustent différemment leurs modes opératoires lorsque la masse à lever augmente. 
Mais ces résultats indiquent aussi que les modifications cinématiques sont moins importantes, 
en nombre et en amplitude, lorsque la hauteur de dépôt de la charge est située au niveau des 
yeux comparativement aux épaules. Au vu des résultats de cette étude, on peut suggérer que le 
dépôt d’une charge à hauteur des yeux semble moins perturber le mode opératoire lorsque la 
masse augmente en comparaison à un dépôt au niveau des épaules. Les ajustements 
cinématiques TPEx2, STRl2, STPr2, STRl3, THEl2, THPe3, THEl3, THRi3 et CEx3 peuvent alors 
être des indicateurs liés à la hauteur de dépôt lorsque la masse de la charge augmente. 
4. Caractéristiques articulaires lors du pic d’accélération 
linéaire verticale de la charge 
Rappel objectif 3 : L’hypothèse était que les effets des conditions expérimentales (hauteurs 
de dépôt et masses de la charge) sur les mouvements articulaires corrélés pouvaient être 
observés à l’instant du pic maximal d’accélération verticale de la caisse. Ce pic est un 
événement qui correspond à la partie fonctionnelle du mouvement de lever de charge durant 
laquelle le sujet lève la boîte de l'étagère inférieure et lui donne l’accélération nécessaire pour 
accomplir le déplacement vertical (Bonato et al., 2002). Au moyen de l’étude du pic maximal 
d’accélération verticale de la caisse dans son intensité et sa temporalité, le troisième sous-
objectif était d’identifier les coordinations de mouvements articulaires à cet instant et révéler 
les différences en fonction des conditions expérimentales de hauteur de dépôt et de masse de 
charge. 
À l’instant du pic maximal d’accélération verticale de la charge, des coordinations de 
mouvements articulaires différentes sont identifiées pour la tâche Hanche – Yeux lorsque la 
caisse est alourdie de 6 kg à 18 kg. En revanche, la tâche Hanche – Épaule révèle des 
coordinations de mouvements articulaires invariables quelle que soit la masse de charge. Le 
temps total de réalisation de la tâche ainsi que la valeur maximale de l’accélération verticale 
linéaire de la caisse sont affectés par les effets principaux de hauteur de dépôt (Hanche –
 Épaule vs. Hanche – Yeux) et de masse de la charge (6 kg vs. 12 kg vs. 18 kg). Le temps 
d’accomplir la tâche et la valeur du pic d’accélération verticale de la charge sont plus élevés 
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pour la tâche Hanche – Yeux que pour Hanche – Épaule. Ils diminuent quand la masse de 
caisse augmente. Les valeurs d’accélération observées dans notre étude oscillent autour de 
2 m.s
-2
 quelles que soient la tâche ou la masse ce qui est du même ordre de grandeur (≈2,5 m.s-
2
) que celles retrouvées lors de lever de charge Jambe – Hanche avec une caisse d’environ 
10 kg (Bonato et al., 2002). Par contre, selon les conditions expérimentales elles sont 
inférieures ou égales à 1 m.s
-2
 (≈3 m.s-2) à celles observées au cours de tâche de lever 
asymétrique avec une caisse de 12 kg (Delise et al., 1996). Ces résultats sont à discuter pour 
deux raisons. D’une part il ne semble pas étonnant d’observer à la fois une diminution de 
l’accélération pour la masse de 18 kg relativement à celle de 6 kg, et une augmentation du 
temps total de réalisation de la tâche. Le principe fondamental de la dynamique avec le second 
postulat de Newton :       est à l’œuvre pour sommairement expliquer qu’avec une 
même force, l’accélération diminue si la masse augmente. On peut noter que l’augmentation 
de la masse induisant une augmentation de la durée totale de la tâche irait plutôt dans le sens 
d’une perte d’efficacité. D’autre part en revenant sur l’effet de la hauteur de dépôt, il ne 
semble pas étonnant non plus que l’augmentation de la distance de transport augmente le 
temps de réalisation. Il serait alors légitime de penser que l’augmentation de l’accélération 
verticale observée serait associée certes à la diminution de la masse, mais surtout à une 
réduction du temps. Or, les résultats ne vont pas dans ce sens, c’est l’augmentation de la 
hauteur de dépôt et de la masse qui affecte la durée du transport de la charge. Étant donné que 
l’intensité du pic d’accélération verticale est affectée par les effets de hauteur de dépôt et de 
masse, il était donc possible d’envisager qu’il serait décalé en même temps que l’allongement 
de la durée de la tâche. Mais le pic d’accélération reste un point de passage fixe 
temporellement. En effet, aucun effet significatif n’est reporté pour l’occurrence du pic 
d’accélération. L’intérêt d’avoir choisi ce pic comme objet d’étude permet de mettre en 
évidence le fait que son apparition par rapport au début du mouvement demeure invariable 
malgré la variété des conditions expérimentales, alors que son intensité est affectée par les 
effets de hauteur de dépôt et de masse de caisse. En connaissant les mouvements articulaires 
les plus importants à cet instant, cela permet de sélectionner les coordinations inter-
segmentaires intéressantes à étudier au début du mouvement jusqu’au pic maximal. Étudier les 
coordinations durant cet intervalle de temps offrirait l’analyse d’une période clé du 
mouvement dans la génération de l’accélération verticale de la charge nécessaire à 
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l’accomplissement de la tâche de lever en hauteur. Avant cela, il est important d’identifier 
quels sont les mouvements articulaires à retenir lors de cet instant, c’est précisément ce qui 
sera abordé en suivant. 
Les premières composantes des ACP indiquent que la flexion du coude et l’élévation 
thoraco-humérale, à l’instant du pic maximal d’accélération verticale de la charge, sont deux 
mouvements articulaires importants (corrélés) et invariants. Ces derniers sont communs à 
toutes les conditions expérimentales de hauteur de dépôt et de masse de charge. Dans ce 
contexte, ces deux mouvements articulaires sont importants parce qu’ils contribuent 
significativement à la variance globale de tous les mouvements articulaires et tiennent compte 
des corrélations dans la formation de la première CP et des corrélations entre ces variables 
cinématiques (Chau, 2001). Une adéquate coordination entre ces deux mouvements 
articulaires permettrait une position optimale des membres supérieurs dans le plan sagittal. Ce 
résultat est cohérent au regard du fait que toutes les tâches de levers en hauteur étudiées, 
quelles que soient les conditions expérimentales, nécessitent un déplacement de la caisse 
majoritairement dans le plan sagittal. Lors de levers à basse hauteur avec une technique de 
« squat », les grands principes d'organisation qui sous-tendent les coordinations inter-
segmentaires ont été examinés (Scholz, 1993a, 1993b; Scholz, Millford et McMillan, 1995). À 
l’aide de l’étude des phases relatives, ils apportent les preuves de covariations d’angles 
articulaires dans leur expérience. Leurs résultats appuient l’hypothèse de la planification du 
mouvement en termes d’optimisation de la trajectoire spatiale de l’effecteur terminal (la main) 
plutôt que des trajectoires articulaires individuelles désordonnées. Il semblerait alors normal 
d’observer que la flexion du coude et l’élévation thoraco-humérale sont deux mouvements 
articulaires corrélés et invariants des mouvements de lever quelles que soient les conditions de 
hauteur de dépôt et de masse de la charge. Par ailleurs, la rotation interne thoraco-humérale à 
l’instant du pic d’accélération est un mouvement articulaire corrélé aux deux précédents au 
cours de la tâche Hanche – Épaule quelle que soit la masse alors que pour la tâche Hanche –
 Yeux c’est uniquement pour la caisse de 6 kg. Lors d’une séquence proximo-distale, ce sont 
les segments proximaux qui fournissent l’accélération aux segments distaux cherchant ainsi 
une vélocité élevée de ces derniers (Putnam, 1993). Un mouvement efficace des membres 
supérieurs se caractérise par une séquence proximo-distale (McMullen et Uhl, 2000; Zattara et 
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Bouisset, 1988). Comme c’est notamment le cas lors d’un service au tennis, d’un smash au 
volley-ball et d’un tir en handball (Wagner et al., 2014). Toutefois, ces gestes sportifs sont des 
mouvements explosifs ce qui n’est pas forcément le cas des tâches de manutention. On peut 
supposer que c’est pour cette raison que le séquençage dans le sens inverse distal-proximal est 
observé lors de mouvement de lever de charge à basse hauteur (Scholz, 1993b). Les travaux de 
(Van Den Tillaar et Ettema, 2004), s’intéressant au patron de coordination du membre 
supérieur lors d’un tir en handball, ont montré que la rotation interne thoraco-humérale et 
l’extension du coude sont deux contributeurs essentiels de la vitesse du ballon. Dans notre 
étude, l’implication de la rotation interne thoraco-humérale dans le mode opératoire au début 
des mouvements de participants irait dans le même sens; bien que sa contribution semble être 
dépendante des effets de hauteur de dépôt et de masse de charge. D’un autre côté, la rétraction 
sterno-claviculaire fait partie du regroupement des mouvements articulaires importants lors du 
pic d’accélération pour une tâche Hanche – Yeux avec une caisse de 6 kg. Étant donné que le 
trapèze supérieur est le muscle principal qui produit la rétraction sterno-claviculaire (Phadke, 
Camargo et Ludewig, 2009), une modification de celle-ci pourrait exprimer une variation de la 
contribution de ce muscle. Ainsi pour un dépôt au niveau des yeux, la contribution de la 
rétraction sterno-claviculaire et donc du trapèze supérieur serait plus variable au moment du 
pic avec une caisse de 6 kg. Et pour 18 kg, ce mouvement articulaire serait en revanche moins 
variable entre les participants. Il serait opportun d’étayer cette hypothèse en vérifiant si 
l’augmentation de la masse de charge conduit à réduire la variabilité inter-sujet de l’activité 
EMG du trapèze supérieur. Toujours pour un même dépôt avec une caisse de 18 kg, le 
regroupement des mouvements articulaires corrélés est restreint à la flexion du coude et 
l’élévation thoraco-humérale. Ceci signifie que l’augmentation de la masse limiterait le 
nombre de mouvements articulaires qui contribue à la variabilité totale entre tous les 
participants. Ne sont préservées que les coordinations entre la flexion du coude et l’élévation 
thoraco-humérale. 
La seconde composante de chaque ACP inclut systématiquement le plan d’élévation 
thoraco-huméral quelles que soient la tâche et la masse de charge. Elle est indépendante de la 
première composante, c’est-à-dire que le plan d’élévation thoraco-huméral est décorrélé des 
angles qui composent cette première composante. Ce résultat suggère que le plan d’élévation 
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thoraco-huméral, qui correspond au degré d’écartement des bras, est un mouvement articulaire 
ancillaire au lever de charge en hauteur quelles que soient la tâche et la masse de caisse. La 
nature de ce mouvement articulaire, qui apparaît comme secondaire mais nécessaire à 
l’accomplissement de la tâche, nous interroge. Il n’agit pas directement sur la position 
verticale du bras mais il vient en soutien et faciliterait ainsi le mouvement principal. Dans le 
domaine de la pratique musicale, les mouvements ancillaires sont caractéristiques de 
l’expertise dans la réalisation d’une performance musicale (Nusseck et Wanderley, 2009). Un 
plan d’élévation thoraco-huméral plus externe revient à plus ouvrir les bras et donc à 
rapprocher la charge du corps ce qui semble être une caractéristique sécuritaire de la technique 
de manutention de charge (Faber, Kingma et Van Dieen, 2007; Faber et al., 2011). Ainsi, pour 
l’étude de tâches manuelles en hauteur, le plan d’élévation thoraco-huméral pourrait être un 
mouvement articulaire qui permettrait de mettre en évidence des différences de stratégie 
cinématique entre différentes populations. 
Pour conclure, le pic maximal d’accélération verticale de la charge a permis de mettre en 
évidence que les participants semblent utiliser des coordinations de mouvements identiques 
pour les tâches Hanche – Épaule quelle que soit la masse de la charge alors que des 
mouvements articulaires différents sont observés pour 6 kg et pour 18 kg durant les tâches 
Hanche – Yeux. Pour faire face à l’accroissement des exigences de la tâche, les participants 
adaptent leurs coordinations et adoptent différentes stratégies de transport. Ils réduisent le 
nombre de mouvements articulaires importants lorsque la masse de charge augmente pour un 
dépôt au niveau des yeux. Ils ne modifient pas ce nombre lorsque la masse de caisse augmente 
pour un dépôt au niveau des épaules. L’invariance temporelle du pic maximal d’accélération 
de la caisse par rapport au début de la tâche est commune à tous. Ce qui signifie que 
l’intervalle de temps entre le début du mouvement et l’apparition du pic n’est aucunement 
influencé par les effets de la hauteur de dépôt et de la masse de la charge. Il semble être un 
instant charnière du mouvement parce qu’il pourrait être considéré comme un préalable 
invariant à tout début de mouvement dans le transport de charge en hauteur. Des futures études 
pourraient utiliser cet évènement pour séquencer le mouvement de lever en hauteur en phases. 
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5. Limites et perspectives 
L’intérêt de cette thèse est d’amener des connaissances biomécaniques sur le 
fonctionnement du complexe de l’épaule afin de pouvoir améliorer la prévention des blessures 
aux épaules. L’idée est d’éventuellement repérer les mouvements articulaires susceptibles de 
provoquer des TMS lors de tâches en manutention où des effets de hauteur d’agencement et de 
masse de charge interagissent. Face à ces intentions, des limites expérimentales liées à 
l’utilisation de l’ACP et liées à la modélisation sont à développer. Ces limites permettent 
cependant de proposer de nouvelles perspectives pour de futures investigations. C’est l’objet 
des deux sections suivantes. 
5.1 Limites des études 
Les participants impliqués dans cette étude sont tous des hommes, sans expérience en 
manutention. Même si cela n’a pas été vérifié, les sujets de cette étude étaient en bonne 
condition physique. Les résultats obtenus se limitent à cet échantillon. Cependant, ce groupe 
d’individus est assez représentatif des jeunes travailleurs qui sont embauchés sans 
qualification particulière dans divers secteurs du marché du travail. Même si les données n’ont 
pas été utilisées dans ce travail de doctorat, de nouveaux sujets ont réalisé ce protocole. 
Désormais, les participants remplissent avant l’expérience le questionnaire DASH15 afin 
d’évaluer les incapacités reliées à une atteinte aux membres supérieurs et le questionnaire 
d’échelle dorso-lombalgique du Québec16 pour contrôler s’ils n’ont pas de blessures au dos. 
Une limite à mentionner concerne la représentation des mouvements du tronc dans ce 
travail. Les angles thoraco-pelviens observés ne correspondent pas tout à fait aux angles 
articulaires généralement étudiés dans la littérature en biomécanique occupationnelle. Dans la 
mesure où la méthode SCoRE est appliquée pour localiser le centre articulaire entre notre 
segment pelvis et le segment thorax, le centre articulaire est situé dans l’abdomen alors qu’il 
est généralement situé le long de la colonne vertébrale (Marras et al., 1993). De surcroît, les 
travaux de Burgess et al (2009) montrent qu’il est plus pertinent d’analyser les mouvements du 
rachis à partir d’un modèle multi-segmentaire du tronc. Cependant, ce travail de doctorat est 
                                                          
15
 Acronyme qui provient de l’anglais : « Disabilities of the Arm, Shoulder and Hand » 
16
 Traduit de l’anglais : « Quebec back pain disability scale » 
 133 
focalisé sur l’analyse des mouvements articulaires du complexe de l’épaule même si, afin 
d’avoir une vision plus globale des mouvements de lever, nous avons également étudié les 
mouvements thoraco-pelviens. À notre connaissance, aucune étude n’a comparé les 
cinématiques obtenues avec une approche similaire à la nôtre et une approche traditionnelle. 
Au regard de cette limite, les résultats de cette thèse qui concernent la cinématique thoraco-
pelvienne sont donc à prendre avec précaution. 
Une autre limite est de réussir à intégrer avec précision l’anthropométrie du complexe 
de l’épaule dans le modèle. L’anthropométrie des participants est intégrée dans le modèle 
proposé au moyen d’une approche fonctionnelle pour l’estimation des centres articulaires. Les 
longueurs segmentaires, propres à chaque participant, sont définies comme la distance entre 
deux centres articulaires. Pour localiser le centre articulaire gléno-huméral par exemple, on 
peut tout aussi bien l’estimer à l’aide d’une approche prédictive, à partir d’un modèle de 
régression qui utilise la position de marqueurs placés sur des repères osseux palpables 
(Meskers et al., 1997). Des approches prédictives existent également pour localiser les centres 
articulaires sterno-claviculaire et acromio-claviculaire (Van der Helm, 1997; Wu et al., 2005). 
Un article récemment publié par le laboratoire S2M montre que ces dernières méthodes sont 
plus précises que la méthode SCoRE utilisée dans nos travaux (Michaud et al., 2016). Les 
analyses cinématiques de cette thèse avaient déjà été effectuées lorsque nous avons pris 
connaissance des comparaisons réalisées par Michaud et al., (2016). Bien que cette nouvelle 
alternative soit prometteuse, la méthode fonctionnelle SCoRE est également « sujet-
spécifique » et fournit une estimation raisonnable du centre de rotation des articulations 
sphéroïdes à trois degrés de liberté (Ehrig et al., 2006).  
Dans la revue de littérature de Yang et al., (2010) sur les modèles biomécaniques du 
complexe de l’épaule, les auteurs énoncent la principale limite propre aux modèles avec une 
fermeture de boucle cinématique scapulo-thoracique. Ils se posent la question de savoir quel 
est l’ajustement des dimensions de la cage thoracique qui est le plus représentatif de chaque 
individu ? Car chaque participant a des dimensions du torse qui lui sont propres. Le modèle 
avec fermeture qui est développé dans cette thèse amorce un début de réponse. En effet, dans 
la continuité de travaux menés au laboratoire S2M, l’identification des paramètres 
géométriques de l’ellipsoïde est réalisée au moyen d’une méthode fonctionnelle. En effet, c’est 
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l’objet de travaux de recherches de Michaud et Begon, (2016) qui ont récemment été menés et 
qui trouvent ici une application. Leurs travaux rapportent que l’ellipsoïde déterminé à partir 
d’un enregistrement en statique des trajectoires de marqueurs placés sur un bandage passant 
par-dessus la scapula et un ellipsoïde définis fonctionnellement sont deux méthodes qui 
améliorent l’estimation des mouvements scapulaires. Ainsi le réalisme de la modélisation du 
plan de glissement scapulo-thoracique est amélioré. 
L’ACP est une analyse statistique multivariée, elle est généralement conduite avec de 
grands échantillons d’individus. Dans notre cas, une quinzaine de sujets ont participé à 
l’expérimentation. Ce nombre peut sembler insuffisant au regard de la centaine de participants 
qui est souvent retenue pour ce type d’analyse (Raskin et Terry, 1988). Toutefois, l’ACP a 
déjà été largement utilisée pour des groupes d’une trentaine, voire d’une dizaine de sujets dans 
de nombreuses études en biomécanique, publiées de surcroit dans des journaux spécialisés 
comme « Journal of Biomechanics » ou encore « Clinical Biomechanics » (Federolf et al., 
2013; Forner-Cordero, Levin, Li et Swinnen, 2005; Nguyen et Reynolds, 2009; Olney et al., 
1998). 
Malgré la volonté d’exhaustivité de notre travail de recherche, il demeure perfectible et les 
limites que nous avons relevées en sont des exemples. Néanmoins le réalisme du modèle 
S2M_Mod_BF a été quantifié et les résultats obtenus permettent de mettre en évidence 
diverses modifications cinématiques liées aux effets de hauteur de saisie \ dépôt et de masse de 
la charge qui interagissent lors des tâches de lever. 
5.2 Perspectives et travaux futurs 
L’ensemble des résultats recueillis dans cette thèse ne peuvent pas être étendus par 
extrapolation à une population de travailleurs en activité professionnelle. Une raison est que 
l’environnement de la collecte des données est un laboratoire d’analyse du mouvement et non 
un réel lieu de travail. L’environnement en laboratoire est éloigné des contraintes réelles du 
milieu professionnel ce qui rend nos résultats difficilement exploitables dans un 
environnement de travail. De nouvelles prises de mesures et analyses, menées cette fois-ci sur 
un lieu d’activités professionnelles, pourraient permettre de confirmer les mêmes hypothèses 
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émises aujourd’hui dans nos travaux. Ceci dans le but de repérer des indicateurs pertinents 
caractéristiques des mouvements de lever de charge en hauteur au travail. 
Une autre perspective permettant d’approfondir la connaissance des techniques de 
lever de charge en hauteur, serait d’établir des comparaisons entre diverses populations. Des 
études visant à améliorer la prévention des maux de dos ont notamment mis en évidence des 
différences de techniques de manutention entre des novices et des experts (Gagnon, 2005; Lee 
et Nussbaum, 2012; Plamondon et al., 2010; Plamondon, Larivière, et al., 2012). Il serait 
opportun de se pencher cette fois-ci sur ces différences dans le but de réduire les forces en 
compression et en cisaillement appliquées aux articulations de l’épaule lors de manutention en 
hauteur. Les femmes représentent parfois la moitié de la main d’œuvre dans des secteurs 
comme l’alimentation et les services (Plamondon et al., 2012). Il est généralement admis que 
les femmes ont une force musculaire aux épaules équivalente à deux tiers de celle des hommes 
(Chaffin et al., 1999). Au moyen de plusieurs études épidémiologiques, Hooftman, Van Der 
Beek, Bongers et Van Mechelen, (2009) concluent que la population féminine a plus de 
risques que les hommes de développer des blessures dans la région du cou et des épaules. Peu 
d’études permettent de dégager des recommandations spécifiques aux travaux en hauteur qui 
réduiraient l’exposition physique des femmes et des novices. Afin d’améliorer la prévention 
des TMS, pouvoir comparer les techniques de manipulation d’objets de populations de novices 
et d’experts, d’hommes et de femmes sur leurs lieux de travail reste une piste prometteuse afin 
d’approfondir la compréhension des techniques de lever de charge en hauteur. 
À ce jour aucune étude ne s’est intéressée à la force de réaction appliquée aux 
articulations de l’épaule dans le but de différencier des tâches de levers de charge impliquant 
des hauteurs importantes. D’autres études par contre montrent que différentes stratégies 
cinématiques lors de levers de charge pouvaient avoir un impact significatif sur les forces de 
compression à l’articulation entre la cinquième vertèbre lombaire et la première vertèbre 
sacrée qui est un indice du chargement lombaire (Faber et al., 2007; Gagnon, 2005). La 
question est de savoir si lorsque la masse de charge augmente, les nombreux ajustements 
cinématiques qui ont été identifiés ont une influence sur la force de réaction appliquée aux 
épaules. Une analyse par dynamique inverse permettrait de connaître les efforts internes 
appliqués aux épaules et aiderait à la compréhension de l’impact de tels modes opératoires 
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adoptés pour les caisses les plus lourdes. Est-ce que ces stratégies cinématiques permettent 
réellement de diminuer le chargement aux épaules et donc de réaliser un geste plus sécuritaire 
avec une charge plus lourde ? Est-ce que ces ajustements n’entraînent pas une compensation 
plus importante au niveau du dos, même pour des tâches de levers en hauteur qui a priori 
sollicitent davantage les épaules ? Ces questions sont importantes et ouvrent de nouveaux 
champs d’expérimentation possibles. Les objectifs de futurs travaux seraient ainsi de vérifier 
dans quelle mesure les ajustements provoqués par l’augmentation de la masse de charge 
influencent le chargement aux épaules et au dos. 
6. Pertinences ergonomiques 
Cette section a pour but de mettre en relation nos trois objectifs avec une réflexion 
ergonomique. L’étude des TMS nécessite une collaboration interdisciplinaire, l’association de 
l’ergonomie et de la biomécanique permet de mieux comprendre les procédures et d’identifier 
les facteurs de risques d’une activité (Côté et al., 2013; Vézina, 2001). De plus, des mesures 
de prévention préconisées par différents organismes d’intérêt public pour la santé et la sécurité 
des travailleurs sont commentées.  
Les résultats de nos travaux participent de manière plus globale à un objectif 
ergonomique dans la mesure où la première étude permet d’évaluer et de valider un modèle 
cinématique de l’épaule. Ce modèle cherche à être réaliste de par sa précision. Car on ne peut 
prétendre construire des aménagements et des recommandations sans avoir une connaissance 
avancée du mouvement humain. Un ergonome sur le terrain doit mesurer les amplitudes 
maximales potentiellement à risques d’un travailleur sur toutes les tâches du poste qu’il 
occupe. Dans l’estimation des angles sterno-claviculaires, scapulo-thoraciques et de la rotation 
axiale thoraco-humérale entre autres, le modèle du complexe de l’épaule développé ici est plus 
fiable car il limite les possibilités d’erreurs comparativement à la prise de mesure d’un 
ergonome in situ. En effet, une prise de mesure par observation est une mesure qualitative du 
mouvement et l’erreur de jugement de l’ergonome est effectivement dépendante de la région 
du corps et de l’amplitude du mouvement (Knudson, 2013; Lowe, 2004). Un ergonome 
pourrait utiliser les connaissances fournies par le modèle pour la compréhension gestuelle de 
l’épaule dans son ensemble. Coutarel, Daniellou et Dugué, (2005) notent l’intérêt d’une 
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analyse biomécanique quantifiée, de certaines situations de travail particulières, pour 
comprendre par exemple les phases les plus à risques ou clarifier les raisons d’une apparition 
énigmatique de TMS. Il est envisageable de mesurer les angles thoraco-huméraux sur le 
terrain par observation. Car, les mouvements du bras par rapport au tronc sont plus accessibles 
que les angles sterno-claviculaires et scapulo-thoraciques par exemple. Les degrés de liberté 
de plan d’élévation thoraco-huméral et d’élévation thoraco-humérale sont sujets à moins 
d’erreurs que la rotation axiale thoraco-humérale lors d’une mesure simplifiée des 
mouvements de l’épaule. Les mouvements sterno-claviculaires et scapulo-thoraciques qui 
seraient plus difficiles à quantifier dans l’action, pourraient alors être estimés à partir des 
mouvements thoraco-huméraux observés. Ainsi, le modèle développé se met au service de 
l’ergonomie car il peut être un outil pour caractériser les mouvements articulaires du complexe 
de l’épaule. 
Toujours dans une perspective ergonomique, les sous-objectifs deux et trois sont deux 
types d’analyse de la cinématique articulaire appliquée à la manutention de charge en hauteur. 
Ils participent à la compréhension des contraintes liées à la tâche de manutention et aident à 
identifier plus précisément les modes opératoires des travailleurs. Le but ultime étant 
d’améliorer le confort, la sécurité et l’efficacité dans l’exercice professionnel. Après la mesure 
des amplitudes lors de la réalisation de tâches professionnelles, l’ergonome se doit de statuer 
sur le risque de blessure dans l’exécution de tels ou tels mouvements. Il cherche aussi à 
comprendre pourquoi le travailleur adopte un mode opératoire plutôt qu’un autre afin 
d’adapter au mieux son poste de travail à ses capacités physiques et anthropométriques entre 
autres (St-Vincent, 2011). La seconde étude se focalise sur l’analyse des positions articulaires 
extrêmes rencontrées, au regard de l’augmentation de la masse, lors de la réalisation de levers 
de charge qui diffèrent par des hauteurs de saisie et de dépôt. Et le constat est que lorsque la 
masse de caisse augmente, les manutentionnaires novices adaptent davantage leurs 
mouvements articulaires quand la saisie est située au niveau des épaules plutôt qu’aux 
hanches, et également lorsque le dépôt s’effectue aux épaules par rapport aux yeux. Une 
analyse de la dynamique permettrait d’affirmer que les ajustements induits par la masse 
seraient plus sécuritaires, plus confortables et/ou plus efficaces comme cela a pu être réalisé 
pour le dos (Plamondon et al., 2010). Toutefois, nous pensons que l’incapacité des 
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manutentionnaires novices à ajuster les mouvements articulaires en fonction des contraintes de 
masse est problématique lors de la tâche qui a la plus grande distance verticale de transport de 
charge. La tâche Hanche – Yeux devrait induire un chargement aux épaules plus important, 
surtout en fin de mouvement lorsque le bras de levier entre la caisse et l’individu est le plus 
grand. En effet, ne pas modifier les mouvements articulaires comme nous l’avons constaté 
chez les manutentionnaires signifie qu’ils ne peuvent pas ou ne mettent pas en place de 
stratégie particulière pour contrer l’effet d’un tel chargement. Ce dernier point peut s’avérer 
être problématique parce qu’une répétition accrue couplée aux contraintes de la tâche 
entraînerait davantage de fatigue et d’inconfort (Chaffin et al., 1999; Wiker et al., 1989). 
Dans le guide de manutention manuelle du NIOSH, on trouve l’existence d’une mesure 
de prévention qui pourrait avoir un impact direct sur les risques de blessures aux épaules. 
Cette mesure préconise d’éviter de travailler avec les mains au-dessus du niveau des épaules. 
Elle est recommandée dans de nombreux pays et notamment dans la province du Québec dans 
un guide de manutention publié par l’Institut de recherche Robert-Sauvé en santé et en 
sécurité du travail (IRSST) (St-Vincent, Denis, Gonella et Trudeau, 2007). Même si cette 
mesure semble effectivement aller vers la diminution de chargements aux épaules, elle semble 
peu adaptée à la réalité du travail. En effet, les employeurs peuvent difficilement appliquer 
cette dernière recommandation car la contrainte occupationnelle, comme l’anthropométrie des 
employés lorsqu’ils occupent un même poste par exemple, entrave son application. 
Parallèlement depuis 2011, une norme
17
 (R. 461 adoptée par le CTN D le 13 septembre 2011) 
a été émise par l’Assurance Maladie Française pour diminuer les troubles aux épaules lors de 
travaux en hauteur. Celle-ci stipule que toutes activités de manutention au-delà de 1,8°m 
doivent être évitées. Cette limite à ne pas dépasser est une initiative nécessaire pour réduire les 
risques de blessures. De la même manière, cette norme n’est pas suffisante bien qu’elle soit 
basée sur la taille moyenne de la population française. En effet, le manutentionnaire n’est pas 
toujours dans la moyenne nationale. En ce sens, une norme plus adaptée à chaque individu 
serait donc plus pertinente. Comme nous avons pu le découvrir dans cette thèse, lorsque la 
masse augmente, les ajustements cinématiques adoptés sont moins importants en nombre et en 
amplitude lorsqu’on dépose la charge au niveau des yeux par rapport aux épaules. Des 




manutentionnaires de petite taille se verraient automatiquement plus proches de leurs limites 
physiologiques à chaque fois qu’ils accomplissent un lever de charge. Etablir une norme qui 
limite des hauteurs et des charges de travail en fonction de l’anthropométrie de chacun 
pourrait nous sembler plus juste même si cela semble difficilement réalisable en pratique. 
Intégrer l’anthropométrie des individus qui réalisent la tâche dans une équation comme celle 
développée par Waters et al., (1993) du NIOSH ou encore celle de la norme ISO 11228 
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pourrait être un outil ergonomique prometteur. 
En conclusion, cette thèse peut fournir les bases d’analyses et de connaissances. Celles-
ci pourront améliorer les conditions de travail et peut-être éviter des blessures aux épaules lors 
de travaux en hauteur. Les mesures de prévention émises dans différents guides peuvent 
s’avérer être un premier pas vers la réduction des blessures aux épaules lors de travaux en 
hauteur. Toutefois, celles-ci ne semblent pas encore complètement adaptées, notamment pour 
les travailleurs de petites tailles. Prendre en compte l’anthropométrie des manutentionnaires 
serait une mesure de prévention novatrice. 
 




VI. Conclusion générale 
L’objectif général de cette thèse était à la fois de développer un modèle cinématique 
innovant susceptible d’obtenir une mesure du complexe de l’épaule et de ses structures 
avoisinantes; et aussi d’identifier les positions articulaires caractéristiques liées aux effets 
d’agencement de la tâche (hauteurs de saisie et de dépôt) et de masse de la charge manipulé 
lors de manutention en hauteur. Les recommandations ergonomiques ou les mesures de 
prévention en santé et en sécurité qui permettront de réduire les blessures aux épaules 
nécessitent d’avoir au préalable une profonde connaissance des modes opératoires qui sont 
adoptés par les populations ciblées. Notre recherche s’est inscrite dans cette démarche 
exploratoire et son but a été d’initier une compréhension des modes opératoires au niveau du 
complexe de l’épaule lors de tâches de levers avec des hauteurs importantes. Le thème était 
singulier car peu d’étude à ce jour ne s’était encore emparée de ce sujet. 
Le premier objectif spécifique de ce travail consistait à évaluer la capacité d’un modèle 
multi-corps couplé à une méthode d’optimisation globale avec et sans fermeture de boucle 
scapulo-thoracique afin d’estimer les mouvements articulaires du complexe de l’épaule. Cette 
capacité s’est révélée en établissant la comparaison de ces deux modèles, avec et sans 
fermeture de boucle, avec la cinématique osseuse acquise par des tiges intra-corticales fixées 
dans la clavicule, la scapula et l’humérus. Un modèle multi-corps avec une fermeture de 
boucle scapulo-thoracique commettait globalement moins d’erreur qu’un modèle en boucle 
ouverte pour chaque articulation. Le modèle avec fermeture scapulo-thoracique produit une 
erreur quadratique moyenne qui est aux alentours de 5° pour les articulations sterno-
claviculaire et thoraco-humérale. Même si le modèle sans fermeture scapulo-thoracique 
n’apporte pas plus de précision, l’erreur quadratique moyenne générée par le modèle avec 
fermeture scapulo-thoracique est tout de même d’environ 10° pour les angles articulaires 
scapulo-thoraciques. Cette étape de quantification des erreurs était semble-t-il indispensable 
avant de procéder à de nouvelles analyses cinématiques. Car c’est à partir du modèle avec 
fermeture scapulo-thoracique que l’analyse cinématique est réalisée. Cette analyse vise à 
identifier des différences dans les modes opératoires lors de tâches de manutention en hauteur. 
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Le second objectif a analysé les pics d’angles articulaires qui sont affectées par 
l’interaction entre les effets combinés de la hauteur de saisie, de dépôt et de la masse de 
charge. L’agencement spatial de la tâche et les contraintes liées à la masse de l’objet manipulé 
provoquent des modifications cinématiques qui ne sont pas semblables. Quelle que soit la 
hauteur de saisie et de dépôt lorsque la caisse est alourdie, il est noté pour les tâches Hanche -
 Yeux des ajustements cinématiques moins importants que pour les autres tâches (Épaule –
 Yeux et Hanche – Épaule). Des ajustements moindres, en nombre et en amplitude, sont 
remarqués lorsque la distance verticale entre deux étagères est la plus grande (Hanche - Yeux) 
comparativement aux tâches avec une distance plus réduite (Hanche – Épaule et Épaule –
 Yeux). Ainsi, ce résultat suggère qu’une distance verticale plus longue limite les ajustements 
cinématiques possibles pour compenser l’augmentation de la masse de charge. Alourdir la 
caisse induit de multiples ajustements, alors que l’effet de l’agencement spatial de la tâche 
semblerait au contraire les limiter. Les participants novices en manutention variaient peu leur 
mode opératoire lorsque la distance verticale était plus grande car ils semblaient être moins 
enclins à utiliser d’autres solutions cinématiques lorsque la masse de la charge augmentait. 
Après cette analyse qui relève d’une « cartographie générale » des positions articulaires 
qui sont adoptées, le troisième objectif s’est plutôt focalisé sur un instant caractéristique du 
mouvement. Cet instant choisi a été le pic maximal d’accélération verticale de la charge afin 
de mieux rendre compte des mouvements articulaires en action lors d’un transfert de caisse 
vers le haut. Au travers de tâches de levers avec différentes hauteurs de dépôt et masses de 
charges, il a globalement été tenté d’extraire des regroupements de mouvements articulaires 
corrélés entre eux qui contribuent significativement à la variabilité totale contenue dans 
l’ensemble des mouvements articulaires de tous les participants. De façon commune, au 
moment du pic maximal d’accélération verticale pour les tâches Hanche – Épaule et Hanche –
 Yeux, les mouvements articulaires importants sont la flexion du coude et l’élévation thoraco-
humérale quelle que soit la masse de caisse. Mais les deux tâches montrent toutefois quelques 
divergences au regard de l’augmentation de la masse de caisse. Au cours de la tâche Hanche –
 Yeux, les mouvements articulaires importants sont variables selon les masses de 6 kg ou 
18 kg alors qu’ils ne varient pas pour Hanche – Épaule. Pour faire face à l’accroissement des 
exigences de la tâche, les participants adaptent leurs coordinations et adoptent différentes 
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stratégies de transport. Ils réduisent le nombre de mouvements articulaires importants lorsque 
la masse de charge augmente pour un dépôt au niveau des yeux. Mais ils ne modifient pas ce 
nombre lorsque la masse de caisse augmente pour un dépôt au niveau des épaules. 
Ce travail de doctorat se trouve à mi-chemin entre la recherche fondamentale et la 
recherche appliquée. En effet la première étude, nous permet d’évaluer les erreurs du modèle 
cinématique développé, utilisé ici, comme un outil susceptible de caractériser les mouvements 
articulaires du complexe de l’épaule. Les deux autres études sont deux types d’analyse de la 
cinématique articulaire appliquée à la manutention de charge en hauteur. Elles sont réalisées 
dans un contexte expérimental particulier ou les hauteurs d’étagères sont normalisées par 
rapport à la taille des participants. Ces deux études mettent en évidence que l’augmentation de 
la masse de caisse influence différemment la cinématique articulaire tout au long du lever mais 
aussi que le nombre de mouvements articulaires importants est réduit à l’instant du pic 
maximal d’accélération de la charge lors d’une tâche avec une grande distance verticale et un 
dépôt au niveau des yeux. Ainsi, comme il a été suggéré dans la section sur les pertinences 
ergonomiques, intégrer l’anthropométrie des travailleurs dans un outil d’évaluation des 
exigences physiques d’une tâche reste une opportunité intéressante afin d’incorporer les 
nouvelles connaissances et de contribuer à l’effort de réduire les TMS aux épaules. 
 i 
Bibliographie 
Abdel-Malek, K., Yang, J., Marler, T., Beck, S., Mathai, A., Zhou, X., … Arora, J. (2006). 
Towards a new generation of virtual humans. International Journal of Human Factors 
Modelling and Simulation, 1(1), 2–39. 
Aghazadeh, F., Mokrani, M., Al-Qaisi, S., Ikuma, L. et Hassan, M. (2011). Effect of overhead 
lifting on neck and shoulder muscle activity and upper extremity joint angles. 
Occupational Ergonomics, 10(4), 165–174. 
Akbarshahi, M., Schache, A. G., Fernandez, J. W., Baker, R., Banks, S. et Pandy, M. G. 
(2010). Non-invasive assessment of soft-tissue artifact and its effect on knee joint 
kinematics during functional activity. Journal of biomechanics, 43(7), 1292–1301. 
Allard, P., Dalleau, G., Begon, M. et Blanchi, J.-P. (2011). Analyse du mouvement humain par 
la biomécanique. Fides éducation. Repéré à http://hal.univ-reunion.fr/hal-01232821 
Allard, P., Stokes, I. A. et Blanchi, J.-P. (1995). Three-dimensional analysis of human 
movement. Human Kinetics Publishers. 
Allen, J. L., James, C. et Snodgrass, S. J. (2012). The effect of load on biomechanics during an 
overhead lift in the WorkHab Functional Capacity Evaluation. Work, 43(4), 487–496. 
Amis, A. A., Cuomo, P., Rama, R. B. S., Giron, F., Bull, A. M., Thomas, R. et Aglietti, P. 
(2008). Measurement of knee laxity and pivot-shift kinematics with magnetic sensors. 
Operative Techniques in Orthopaedics, 18(3), 196–203. 
Andersen, J. H., Haahr, J. P. et Frost, P. (2007). Risk factors for more severe regional 
musculoskeletal symptoms: A two-year prospective study of a general working 
population. Arthritis & Rheumatism, 56(4), 1355–1364. 
Andersen, L. L., Clausen, T., Mortensen, O. S., Burr, H. et Holtermann, A. (2012). A 
prospective cohort study on musculoskeletal risk factors for long-term sickness 
absence among healthcare workers in eldercare. International Archives of 
 ii 
Occupational and Environmental Health, 85(6), 615‑622. doi:10.1007/s00420-011-
0709-5 
Andersen, M. S., Benoit, D. L., Damsgaard, M., Ramsey, D. K. et Rasmussen, J. (2010). Do 
kinematic models reduce the effects of soft tissue artefacts in skin marker-based 
motion analysis? An in vivo study of knee kinematics. Journal of Biomechanics, 43(2), 
268–273. 
Anderson, A. E., Ellis, B. J. et Weiss, J. A. (2007). Verification, validation and sensitivity 
studies in computational biomechanics. Computer methods in biomechanics and 
biomedical engineering, 10(3), 171–184. 
Anderson, A. M., Meador, K. A., McClure, L. R., Makrozahopoulos, D., Brooks, D. J. et 
Mirka, G. A. (2007). A biomechanical analysis of anterior load carriage. Ergonomics, 
50(12), 2104–2117. 
Anderson, N., Adams, D., Bonauto, D., Howard, N. et Silverstein, B. (2015). Work-Related 
Musculoskeletal Disorders of the Back, Upper Extremity, and Knee in Washington 
State, Technical Report 2002-2010. Safety and Health Assessment and Research for 
Prevention (SHARP). Washington State Department of Labor and Industries.  
Andrews, J. G. (1995). Euler’s and Lagrange’s equations for linked rigid-body models of 
three-dimensional human motion. Three-dimensional analysis of human movement, 
145–175. 
Antony, N. T. et Keir, P. J. (2010). Effects of posture, movement and hand load on shoulder 
muscle activity. Journal of Electromyography and Kinesiology, 20(2), 191–198. 
Aptel, M. et St-Vincent, M. (2008). Ampleur des TMS en Europe et au Québec. 2e Congrès 
francophone sur les troubles musculo-squelettiques: de la recherche à l’action. Institut 
de Recherche Robert-Sauvé en Santé et en Sécurité du Travail (IRSST) et le Groupe de 
Recherche Francophone sur les Troubles Musculo-Squelettiques, Montreal, Canada.  
 iii 
Arjmand, N., Amini, M., Shirazi-Adl, A., Plamondon, A. et Parnianpour, M. (2015). Revised 
NIOSH lifting equation may generate spine loads exceeding recommended limits. 
International Journal of Industrial Ergonomics, 47, 1–8. 
Ausejo, S., Suescun, Á. et Celigüeta, J. (2011). An optimization method for overdetermined 
kinematic problems formulated with natural coordinates. Multibody System Dynamics, 
26(4), 397–410. 
Begon, M., Leardini, A., Belvedere, C., Farahpour, N. et Allard, P. (2015). Effects of frontal 
and sagittal thorax attitudes in gait on trunk and pelvis three-dimensional kinematics. 
Medical engineering & physics, 37(10), 1032–1036. 
Benoit, D. L., Ramsey, D. K., Lamontagne, M., Xu, L., Wretenberg, P. et Renström, P. (2006). 
Effect of skin movement artifact on knee kinematics during gait and cutting motions 
measured in vivo. Gait & posture, 24(2), 152–164. 
Berthonnaud, E., Herzberg, G., Zhao, K. D., An, K.-N. et Dimnet, J. (2005). Three-
dimensional in vivo displacements of the shoulder complex from biplanar radiography. 
Surgical and Radiologic Anatomy, 27(3), 214–222. 
Blache, Y., Dal Maso, F., Desmoulins, L., Plamondon, A. et Begon, M. (2015). Superficial 
shoulder muscle co-activations during lifting tasks: Influence of lifting height, weight 
and phase. Journal of Electromyography and Kinesiology, 25(2), 355–362. 
Blache, Y., Desmoulins, L., Allard, P., Plamondon, A. et Begon, M. (2015). Effects of height 
and load weight on shoulder muscle work during overhead lifting task. Ergonomics, 
58(5), 748‑761. doi:10.1080/00140139.2014.980336 
Bodin, J., Ha, C., Serazin, C., Descatha, A., Leclerc, A., Goldberg, M. et Roquelaure, Y. 
(2012). Effects of individual and work-related factors on incidence of shoulder pain in 
a large working population. Journal of occupational health, 54(4), 278–288. 
 iv 
Bolsterlee, B., Veeger, H. E. J. et van der Helm, F. C. (2014). Modelling clavicular and 
scapular kinematics: from measurement to simulation. Medical & biological 
engineering & computing, 52(3), 283–291. 
Bonato, P., Boissy, P., Della Croce, U. et Roy, S. H. (2002). Changes in the surface EMG 
signal and the biomechanics of motion during a repetitive lifting task. IEEE 
Transactions on Neural Systems and Rehabilitation Engineering, 10(1), 38–47. 
Bonnefoy-Mazure, A., Slawinski, J., Riquet, A., Lévèque, J.-M., Miller, C. et Cheze, L. 
(2010). Rotation sequence is an important factor in shoulder kinematics. Application to 
the elite players’ flat serves. Journal of biomechanics, 43(10), 2022–2025. 
Bourne, D. A., Choo, A. M., Regan, W. D., MacIntyre, D. L. et Oxland, T. R. (2007). Three-
dimensional rotation of the scapula during functional movements: an in vivo study in 
healthy volunteers. Journal of Shoulder and Elbow surgery, 16(2), 150–162. 
Bourne, D. A., Choo, A. M., Regan, W. D., MacIntyre, D. L. et Oxland, T. R. (2009). A New 
Subject-Specific Skin Correction Factor for Three-Dimensional Kinematic Analysis of 
the Scapula. Journal of Biomechanical Engineering, 131(12), 121009. 
doi:10.1115/1.4000284 
Bourne, D. A., Choo, A. M., Regan, W. D., MacIntyre, D. L. et Oxland, T. R. (2011). The 
Placement of Skin Surface Markers for Non-Invasive Measurement of Scapular 
Kinematics Affects Accuracy and Reliability. Annals of Biomedical Engineering, 
39(2), 777‑785. doi:10.1007/s10439-010-0185-1 
Braman, J. P., Zhao, K. D., Lawrence, R. L., Harrison, A. K. et Ludewig, P. M. (2014). 
Shoulder impingement revisited: evolution of diagnostic understanding in orthopedic 
surgery and physical therapy. Medical & biological engineering & computing, 52(3), 
211–219. 
Brox, J. I. (2003). Shoulder pain. Best Practice & Research Clinical Rheumatology, 17(1), 33–
56. 
 v 
Burgess, R. J., Hillier, S., Keogh, D., Kollmitzer, J. et Oddsson, L. (2009). Multi-segment 
trunk kinematics during a loaded lifting task for elderly and young subjects. 
Ergonomics, 52(2), 222–231. 
Burgess-Limerick, R. (2003). Squat, stoop, or something in between? International Journal of 
Industrial Ergonomics, 31(3), 143–148. 
Burgess-Limerick, R., Abernethy, B., Neal, R. J. et Kippers, V. (1995). Self-selected manual 
lifting technique: functional consequences of the interjoint coordination. Human 
Factors: The Journal of the Human Factors and Ergonomics Society, 37(2), 395–411. 
Cappozzo, A., Catani, F., Della Croce, U. et Leardini, A. (1995). Position and orientation in 
space of bones during movement: anatomical frame definition and determination. 
Clinical biomechanics, 10(4), 171–178. 
Cappozzo, A., Catani, F., Leardini, A., Benedetti, M. G. et Della Croce, U. (1996). Position 
and orientation in space of bones during movement: experimental artefacts. Clinical 
biomechanics, 11(2), 90–100. 
Cattell, R. B. (1966). The scree test for the number of factors. Multivariate behavioral 
research, 1(2), 245–276. 
Chaffin, D. B., Andersson, G., Martin, B. J. et others. (1999). Occupational biomechanics. 
Wiley New York.  
Challis, J. H. (1995). A procedure for determining rigid body transformation parameters. 
Journal of biomechanics, 28(6), 733–737. 
Chang, S.-W., Delleman, N. J. et Wang, M.-J. J. (2010). Approach strategy and working 
posture in manual hand tool operation. Human movement science, 29(2), 228–242. 
Chau, T. (2001). A review of analytical techniques for gait data. Part 1: fuzzy, statistical and 
fractal methods. Gait & posture, 13(1), 49–66. 
 vi 
Codman, E. A. (2007). The shoulder rupture of the supraspinatus tendon and other lesions in 
or about the subacromial bursa. 
Côté, J. N., Ngomo, S., Stock, S., Messing, K., Vézina, N., Antle, D., … St-Vincent, M. 
(2013). Quebec research on work-related musculoskeletal disorders: Deeper 
understanding for better prevention. Relations industrielles/Industrial Relations, 68(4), 
643–660. 
Coutarel, F., Daniellou, F. et Dugué, B. (2005). La prévention des troubles musculo-
squelettiques: quelques enjeux épistémologiques. Activités, 2(2‑1). Repéré à 
http://activites.revues.org/1550 
Crawford, H. J. et Jull, G. A. (1993). The influence of thoracic posture and movement on 
range of arm elevation. Physiotherapy theory and practice, 9(3), 143–148. 
Crosbie, J., Kilbreath, S. L. et Dylke, E. (2010). The kinematics of the scapulae and spine 
during a lifting task. Journal of biomechanics, 43(7), 1302–1309. 
Crosbie, J., Kilbreath, S. L., Hollmann, L. et York, S. (2008). Scapulohumeral rhythm and 
associated spinal motion. Clinical Biomechanics, 23(2), 184–192. 
Cruz, J. et Dias-Teixeira, M. (2015). Prevalence of skeletal muscle injuries in hairdressers in 
the District of Setubal. Occupational Safety and Hygiene III, 355. 
CSST, D. de données. (2011). Manutention en milieu de travail. Manutention en milieu de 
travail. Repéré à http://manutention.irsst.qc.ca/manutention-et-risques/des-statistiques/ 
Culham, E. et Peat, M. (1993). Functional anatomy of the shoulder complex. Journal of 
Orthopaedic & Sports Physical Therapy, 18(1), 342–350. 
Cutti, A. G., Cappello, A. et Davalli, A. (2006). In vivo validation of a new technique that 
compensates for soft tissue artefact in the upper-arm: preliminary results. Clinical 
Biomechanics, 21, S13–S19. 
 vii 
Cutti, A. G., Paolini, G., Troncossi, M., Cappello, A. et Davalli, A. (2005). Soft tissue artefact 
assessment in humeral axial rotation. Gait & posture, 21(3), 341–349. 
Cutti, A. G. et Veeger, H. D. (2009). Shoulder biomechanics: today’s consensus and 
tomorrow’s perspectives. Medical & biological engineering & computing, 47(5), 463–
466. 
Daffertshofer, A., Lamoth, C. J., Meijer, O. G. et Beek, P. J. (2004). PCA in studying 
coordination and variability: a tutorial. Clinical biomechanics, 19(4), 415–428. 
Dal Maso, F., Blache, Y., Raison, M., Lundberg, A. et Begon, M. (2015). Glenohumeral joint 
kinematics measured by intracortical pins, reflective markers, and computed 
tomography: a novel technique to assess acromiohumeral distance. Journal of 
Electromyography and Kinesiology.  
Dal Maso, F., Raison, M., Lundberg, A., Arndt, A., Allard, P. et Begon, M. (2015). 
Glenohumeral translations during range-of-motion movements, activities of daily 
living, and sports activities in healthy participants. Clinical Biomechanics, 30(9), 
1002–1007. 
Dal Maso, F., Raison, M., Lundberg, A., Arndt, A. et Begon, M. (2014). Coupling between 3D 
displacements and rotations at the glenohumeral joint during dynamic tasks in healthy 
participants. Clinical Biomechanics, 29(9), 1048–1055. 
David, G. C. (2005). Ergonomic methods for assessing exposure to risk factors for work-
related musculoskeletal disorders. Occupational medicine, 55(3), 190–199. 
Davis, K. G. et Marras, W. S. (2000). Assessment of the relationship between box weight and 
trunk kinematics: does a reduction in box weight necessarily correspond to a decrease 
in spinal loading? Human Factors: The Journal of the Human Factors and Ergonomics 
Society, 42(2), 195–208. 
de Groot, J. H. (1997). The variability of shoulder motions recorded by means of palpation. 
Clinical Biomechanics, 12(7), 461–472. 
 viii 
De Groot, J. H. et Brand, R. (2001). A three-dimensional regression model of the shoulder 
rhythm. Clinical Biomechanics, 16(9), 735–743. 
De Leva, P. (1996). Joint center longitudinal positions computed from a selected subset of 
Chandler’s data. Journal of biomechanics, 29(9), 1231–1233. 
Delise, A., Gagnon, M. et Desjardins, P. (1996). Load acceleration and footstep strategies in 
asymmetrical lifting and lowering. International Journal of Occupational Safety and 
Ergonomics, 2(3), 185–195. 
Della Croce, U., Leardini, A., Chiari, L. et Cappozzo, A. (2005). Human movement analysis 
using stereophotogrammetry: Part 4: assessment of anatomical landmark misplacement 
and its effects on joint kinematics. Gait & posture, 21(2), 226–237. 
Deluzio, K. J. et Astephen, J. L. (2007). Biomechanical features of gait waveform data 
associated with knee osteoarthritis: an application of principal component analysis. 
Gait & posture, 25(1), 86–93. 
Deluzio, K. J., Wyss, U. P., Costigan, P. A., Sorbie, C. et Zee, B. (1999). Gait assessment in 
unicompartmental knee arthroplasty patients: Principal component modelling of gait 
waveforms and clinical status. Human Movement Science, 18(5), 701–711. 
Deluzio, K. J., Wyss, U. P., Zee, B., Costigan, P. A. et Serbie, C. (1997). Principal component 
models of knee kinematics and kinetics: normal vs. pathological gait patterns. Human 
Movement Science, 16(2), 201–217. 
Dempsey, P. G. et Fathallah, F. A. (1999). Application issues and theoretical concerns 
regarding the 1991 NIOSH equation asymmetry multiplier. International Journal of 
Industrial Ergonomics, 23(3), 181–191. 
Dempster, W. T. (1965). MECHANISMS OF SHOULDER MOVEMENT. Archives of 
physical medicine and rehabilitation, 46, 49–70. 
 ix 
Denis, D., Lortie, M., St-Vincent, M., Gonella, M., Plamondon, A., Delisle, A., … Lafond, D. 
(2011). Programme de formation participative en manutention manuelle-Fondements 
théoriques et approche proposée. Études et recherches. 
Descatha, A., Teysseyre, D., Cyr, D., Imbernon, E., Chastang, J.-F., Plenet, A., … others. 
(2012). Long-term effects of biomechanical exposure on severe shoulder pain in the 
Gazel cohort. Scandinavian journal of work, environment & health, 568–576. 
Desmoulins, L., Michaud, B., Allard, P., Plamondon, A. et Begon, M. (2014). Cinématique et 
modélisation biomécanique de l’épaule lors de tâches de manutention. Rapport IRSST 
R-828. 
Dickerson, C. R., Meszaros, K. A., Cudlip, A. C., Chopp-Hurley, J. N. et Langenderfer, J. E. 
(2015). The influence of cycle time on shoulder fatigue responses for a fixed total 
overhead workload. Journal of biomechanics, 48(11), 2911–2918. 
Doorenbosch, C. A., Harlaar, J. et Veeger, D. H. (2003). The globe system: an unambiguous 
description of shoulder positions in daily life movements. Journal of rehabilitation 
research and development, 40(2), 147. 
Duguay, P., Boucher, A., Busque, M. A., Prud’homme, P. et Vergara, D. (2012). Lésions 
professionnelles indemnisées au Québec en 2005-2007: profil statistique par industrie-
catégorie professionnelle. Études et recherches/Rapport R-749. Montréal: IRSST, 202. 
Dumas, R., Camomilla, V., Bonci, T., Cheze, L. et Cappozzo, A. (2015). What portion of the 
soft tissue artefact requires compensation when estimating joint kinematics? Journal of 
biomechanical engineering, 137(6), 64502. 
Eberly, D. (2002). Rotation representations and performance issues. Magic Software, Inc., 
Chapel Hill, NC. Repéré à  
Ehrig, R. M., Taylor, W. R., Duda, G. N. et Heller, M. O. (2006). A survey of formal methods 
for determining the centre of rotation of ball joints. Journal of biomechanics, 39(15), 
2798–2809. 
 x 
El Habachi, A., Duprey, S., Cheze, L. et Dumas, R. (2015). A parallel mechanism of the 
shoulder—application to multi-body optimisation. Multibody System Dynamics, 33(4), 
439–451. 
Entzel, P., Albers, J. et Welch, L. (2007). Best practices for preventing musculoskeletal 
disorders in masonry: stakeholder perspectives. Applied Ergonomics, 38(5), 557–566. 
Faber, G. S., Kingma, I., Kuijer, P., Van der Molen, H. F., Hoozemans, M. J. M., Frings-
Dresen, M. H. W. et Van Dieen, J. H. (2009). Working height, block mass and one-vs. 
two-handed block handling: the contribution to low back and shoulder loading during 
masonry work. Ergonomics, 52(9), 1104–1118. 
Faber, G. S., Kingma, I. et Van Dieen, J. H. (2007). The effects of ergonomic interventions on 
low back moments are attenuated by changes in lifting behaviour. Ergonomics, 50(9), 
1377–1391. 
Faber, G. S., Kingma, I. et van Dieën, J. H. (2011). Effect of initial horizontal object position 
on peak L5/S1 moments in manual lifting is dependent on task type and familiarity 
with alternative lifting strategies. Ergonomics, 54(1), 72–81. 
Federolf, P. A., Boyer, K. A. et Andriacchi, T. P. (2013). Application of principal component 
analysis in clinical gait research: identification of systematic differences between 
healthy and medial knee-osteoarthritic gait. Journal of biomechanics, 46(13), 2173–
2178. 
Flatow, E. L., Soslowsky, L. J., Ticker, J. B., Pawluk, R. J., Hepler, M., Ark, J., … Bigliani, L. 
U. (1994). Excursion of the rotator cuff under the acromion patterns of subacromial 
contact. The American Journal of Sports Medicine, 22(6), 779–788. 
Fleisig, C. S., Escamilla, R. F., Andrews, J. R., Matsuo, T. et Barrentine, S. W. (1996). 
Kinematic and Kinetic Comparison Between Baseball Pitching and Football Passing. 
Journal of Applied Biomechanics, 12(2).  
 xi 
Fohanno, V., Begon, M., Lacouture, P. et Colloud, F. (2014). Estimating joint kinematics of a 
whole body chain model with closed-loop constraints. Multibody System Dynamics, 
31(4), 433‑449. doi:10.1007/s11044-013-9366-7 
Forde, M. S. et Buchholz, B. (2004). Task content and physical ergonomic risk factors in 
construction ironwork. International Journal of Industrial Ergonomics, 34(4), 319–
333. 
Forner-Cordero, A., Levin, O., Li, Y. et Swinnen, S. P. (2005). Principal component analysis 
of complex multijoint coordinative movements. Biological Cybernetics, 93(1), 63–78. 
Freivalds, A., Chaffin, D. B., Garg, A. et Lee, K. S. (1984). A dynamic biomechanical 
evaluation of lifting maximum acceptable loads. Journal of Biomechanics, 17(4), 251–
262. 
Frost, P., Bonde, J. P. E., Mikkelsen, S., Andersen, J. H., Fallentin, N., Kaergaard, A. et 
Thomsen, J. F. (2002). Risk of shoulder tendinitis in relation to shoulder loads in 
monotonous repetitive work. American journal of industrial medicine, 41(1), 11–18. 
Gagnon, M. (2005). Ergonomic identification and biomechanical evaluation of workers’ 
strategies and their validation in a training situation: summary of research. Clinical 
Biomechanics, 20(6), 569–580. 
Gagnon, M. et Smyth, G. (1991). Muscular mechanical energy expenditure as a process for 
detecting potential risks in manual materials handling. Journal of Biomechanics, 24(3), 
191–203. 
Garner, B. A. et Pandy, M. G. (1999). A kinematic model of the upper limb based on the 
visible human project (vhp) image dataset. Computer methods in biomechanics and 
biomedical engineering, 2(2), 107–124. 
Graichen, H., Hinterwimmer, S., von Eisenhart-Rothe, R., Vogl, T., Englmeier, K.-H. et 
Eckstein, F. (2005). Effect of abducting and adducting muscle acitivity on 
 xii 
glenohumeral translation, scapular kinematics and subacromial space width in vivo. 
Journal of biomechanics, 38(4), 755–760. 
Graichen, H., Stammberger, T., Bonel, H., Englmeier, K.-H., Reiser, M. et Eckstein, F. 
(2000). Glenohumeral translation during active and passive elevation of the shoulder—
a 3D open-MRI study. Journal of biomechanics, 33(5), 609–613. 
Grewal, T.-J. et Dickerson, C. R. (2013). A novel three-dimensional shoulder rhythm 
definition that includes overhead and axially rotated humeral postures. Journal of 
biomechanics, 46(3), 608–611. 
Grieve, J. R. et Dickerson, C. R. (2008). Overhead work: Identification of evidence-based 
exposure guidelines. Occupational Ergonomics, 8(1), 53–66. 
Gronley, J. K., Newsam, C. J., Mulroy, S. J., Rao, S. S. et others. (2000). Electromyographic 
and kinematic analysis of the shoulder during four activities of daily living in men with 
C6 tetraplegia. Journal of rehabilitation research and development, 37(4), 423. 
Haering, D., Raison, M., Arndt, A. et Begon, M. (2014). Kinematic model and elbow flexion 
interaction on shoulder range of motion. Computer methods in biomechanics and 
biomedical engineering, 17(sup1), 84–85. 
Hamming, D., Braman, J. P., Phadke, V., LaPrade, R. F. et Ludewig, P. M. (2012). The 
accuracy of measuring glenohumeral motion with a surface humeral cuff. Journal of 
biomechanics, 45(7), 1161–1168. 
Hanvold, T. N., W\a ersted, M., Mengshoel, A. M., Bjertness, E., Stigum, H., Twisk, J. et 
Veiersted, K. B. (2013). The effect of work-related sustained trapezius muscle activity 
on the development of neck and shoulder pain among young adults. Scandinavian 
journal of work, environment & health, 390–400. 
Hatzfeld, N. (2011). Usure physique, usure psychique: entre convergences et décalages, 
quelques repères historiques. Dans Troisième Congrès francophone sur les troubles 
 xiii 
musculosquelettiques (TMS). Échanges et pratiques sur la prévention/Organisé par 
l’Anact et Pacte.  
Henninger, H. B., Reese, S. P., Anderson, A. E. et Weiss, J. A. (2010). Validation of 
computational models in biomechanics. Proceedings of the Institution of Mechanical 
Engineers, Part H: Journal of Engineering in Medicine, 224(7), 801–812. 
Herberts, P., Kadefors, R. et Broman, H. (1980). Arm positioning in manual tasks An 
electromyographic study of localized muscle fatigue. Ergonomics, 23(7), 655–665. 
Herda, L., Urtasun, R., Fua, P. et Hanson, A. (2003). Automatic determination of shoulder 
joint limits using quaternion field boundaries. The International Journal of Robotics 
Research, 22(6), 419–436. 
Hess, J. A., Mizner, R. L., Kincl, L. et Anton, D. (2012). Alternatives to lifting concrete 
masonry blocks onto rebar: biomechanical and perceptual evaluations. Ergonomics, 
55(10), 1229–1242. 
Hignett, S. et McAtamney, L. (2000). Rapid entire body assessment (REBA). Applied 
ergonomics, 31(2), 201–205. 
Hingtgen, B., McGuire, J. R., Wang, M. et Harris, G. F. (2006). An upper extremity kinematic 
model for evaluation of hemiparetic stroke. Journal of biomechanics, 39(4), 681–688. 
Högfors, C., Sigholm, G. et Herberts, P. (1987). Biomechanical model of the human 
shoulder—I. Elements. Journal of biomechanics, 20(2), 157–166. 
Holmström, E. et Engholm, G. (2003). Musculoskeletal disorders in relation to age and 
occupation in Swedish construction workers: Musculoskeletal Disorders in 
Construction Workers. American Journal of Industrial Medicine, 44(4), 377‑384. 
doi:10.1002/ajim.10281 
 xiv 
Holzbaur, K. R., Murray, W. M. et Delp, S. L. (2005). A model of the upper extremity for 
simulating musculoskeletal surgery and analyzing neuromuscular control. Annals of 
biomedical engineering, 33(6), 829–840. 
Hooftman, W. E., Van Der Beek, A. J., Bongers, P. M. et Van Mechelen, W. (2009). Is there a 
gender difference in the effect of work-related physical and psychosocial risk factors 
on musculoskeletal symptoms and related sickness absence? Scandinavian journal of 
work, environment & health, 85–95. 
Hughes, P. C., Green, R. A. et Taylor, N. F. (2012). Measurement of subacromial 
impingement of the rotator cuff. Journal of Science and Medicine in Sport, 15(1), 2–7. 
Inman, V. T., Abbott, L. C. et Saunders. (1944). Observations on the function of the shoulder 
joint. J Bone Joint Surg Am, 26(1), 1–30. 
Inman, V. T. et Saunders, J. D. M. (1946). Observations on the function of the clavicle. 
California medicine, 65(4), 158. 
Jackson, M., Michaud, B., Tétreault, P. et Begon, M. (2012). Improvements in measuring 
shoulder joint kinematics. Journal of Biomechanics, 45(12), 2180‑2183. 
doi:10.1016/j.jbiomech.2012.05.042 
Järvholm, U., Palmerud, G., Karlsson, D., Herberts, P. et Kadefors, R. (1991). Intramuscular 
pressure and electromyography in four shoulder muscles. Journal of Orthopaedic 
Research, 9(4), 609–619. 
Joao, F., Veloso, A., Amado, S., Armada-Da-Silva, P. et Mauricio, A. C. (2014). CAN 
GLOBAL OPTIMIZATION TECHNIQUE COMPENSATE FOR MARKER SKIN 
MOVEMENT IN RAT KINEMATICS? Journal of Mechanics in Medicine and 
Biology, 14(5), 1450065. 
Jolliffe, I. (2002). Principal component analysis. Wiley Online Library.  
 xv 
Kadaba, M. P., Ramakrishnan, H. K., Wootten, M. E., Gainey, J., Gorton, G. et Cochran, G. 
V. B. (1989). Repeatability of kinematic, kinetic, and electromyographic data in 
normal adult gait. Journal of Orthopaedic Research, 7(6), 849–860. 
Karduna, A. R., McClure, P. W., Michener, L. A. et Sennett, B. (2001). Dynamic 
measurements of three-dimensional scapular kinematics: a validation study. Journal of 
biomechanical engineering, 123(2), 184–190. 
Karwowski, W. (1992). Comments on the assumption of multiplicity of risk factors in the 
draft revisions to NIOSH Lifting Guide. Advances in industrial ergonomics and safety 
IV. Taylor & Francis, London, 906–910. 
Karwowski, W. et Marras, W. S. (1998). The occupational ergonomics handbook. Crc Press.  
Katz, J. N., Stock, S. R., Evanoff, B. A., Rempel, D., Moore, J. S., Franzblau, A. et Gray, R. 
H. (2000). Classification criteria and severity assessment in work-associated upper 
extremity disorders: methods matter. American journal of industrial medicine, 38(4), 
369–372. 
Kibler, W. B. (1998). The role of the scapula in athletic shoulder function. The American 
journal of sports medicine, 26(2), 325–337. 
Kingma, I., Bosch, T., Bruins, L. et Van Dieën, J. H. (2004). Foot positioning instruction, 
initial vertical load position and lifting technique: effects on low back loading. 
Ergonomics, 47(13), 1365–1385. 
Klopčar, N. et Lenarčič, J. (2006). Bilateral and unilateral shoulder girdle kinematics during 
humeral elevation. Clinical Biomechanics, 21, S20–S26. 
Klous, M. et Klous, S. (2010). Marker-based reconstruction of the kinematics of a chain of 
segments: a new method that incorporates joint kinematic constraints. Journal of 
biomechanical engineering, 132(7), 74501. 
 xvi 
Knudson, D. V. (2013). Qualitative diagnosis of human movement: improving performance in 
sport and exercise. Human Kinetics. Repéré à  
Kon, Y., Nishinaka, N., Gamada, K., Tsutsui, H. et Banks, S. A. (2008). The influence of 
handheld weight on the scapulohumeral rhythm. Journal of Shoulder and Elbow 
surgery, 17(6), 943–946. 
Kuijpers, T., van der Windt, D. A. W. M., van der Heijden, G. J. M. G. et Bouter, L. M. 
(2004). Systematic review of prognostic cohort studies on shoulder disorders: Pain, 
109(3), 420‑431. doi:10.1016/j.pain.2004.02.017 
Laitenberger, M., Raison, M., Périé, D. et Begon, M. (2015). Refinement of the upper limb 
joint kinematics and dynamics using a subject-specific closed-loop forearm model. 
Multibody System Dynamics, 33(4), 413–438. 
Langenderfer, J., Jerabek, S. A., Thangamani, V. B., Kuhn, J. E. et Hughes, R. E. (2004). 
Musculoskeletal parameters of muscles crossing the shoulder and elbow and the effect 
of sarcomere length sample size on estimation of optimal muscle length. Clinical 
Biomechanics, 19(7), 664–670. 
Lavender, S. A., Andersson, G. B., Schipplein, O. D. et Fuentes, H. J. (2003). The effects of 
initial lifting height, load magnitude, and lifting speed on the peak dynamic L5/S1 
moments. International Journal of Industrial Ergonomics, 31(1), 51–59. 
Lavender, S. A. et Rajulu, S. L. (1995). Applications in ergonomics. Three-Dimensional 
Analysis of Human Movement, 311–326. 
Leardini, A., Cappozzo, A., Catani, F., Toksvig-Larsen, S., Petitto, A., Sforza, V., … 
Giannini, S. (1999). Validation of a functional method for the estimation of hip joint 
centre location. Journal of biomechanics, 32(1), 99–103. 
Leardini, A., Chiari, L., Della Croce, U. et Cappozzo, A. (2005). Human movement analysis 
using stereophotogrammetry: Part 3. Soft tissue artifact assessment and compensation. 
Gait & posture, 21(2), 212–225. 
 xvii 
Lee, J. et Nussbaum, M. A. (2012). Experienced workers exhibit distinct torso 
kinematics/kinetics and patterns of task dependency during repetitive lifts and lowers. 
Ergonomics, 55(12), 1535–1547. 
Legnani, G., Casalo, F., Righettini, P. et Zappa, B. (1996). A homogeneous matrix approach to 
3D kinematics and dynamics—II. Applications to chains of rigid bodies and serial 
manipulators. Mechanism and machine theory, 31(5), 589–605. 
Legnani, G., Casolo, F., Righettini, P. et Zappa, B. (1996). A homogeneous matrix approach 
to 3D kinematics and dynamics—I. Theory. Mechanism and machine theory, 31(5), 
573–587. 
Lempereur, M., Brochard, S., Leboeuf, F. et Rémy-Néris, O. (2014). Validity and reliability of 
3D marker based scapular motion analysis: a systematic review. Journal of 
biomechanics, 47(10), 2219–2230. 
Lempereur, M., Brochard, S. et Remy-Neris, O. (2011). Accuracy of scapular motion by 
double calibration. Computer Methods in Biomechanics and Biomedical Engineering, 
14(sup1), 37–39. 
Lempereur, M., Leboeuf, F., Brochard, S., Rousset, J., Burdin, V. et Rémy-Néris, O. (2010). 
In vivo estimation of the glenohumeral joint centre by functional methods: accuracy 
and repeatability assessment. Journal of biomechanics, 43(2), 370–374. 
Lenarčič, J. (1999). Basic kinematic characteristics of humanoid manipulators. Laboratory 
Robotics and Automation, 11(5), 272–278. 
Lenarcic, J. et Umek, A. (1994). Simple model of human arm reachable workspace. IEEE 
transactions on systems, man, and cybernetics, 24(8), 1239–1246. 
Lewis, J. S., Wright, C. et Green, A. (2005). Subacromial impingement syndrome: the effect 
of changing posture on shoulder range of movement. Journal of Orthopaedic & Sports 
Physical Therapy, 35(2), 72–87. 
 xviii 
Lippitt, S. B., Vanderhooft, J. E., Harris, S. L., Sidles, J. A., Harryman, D. T. et Matsen, F. A. 
(1993). Glenohumeral stability from concavity-compression: a quantitative analysis. 
Journal of Shoulder and Elbow Surgery, 2(1), 27–35. 
Lowe, B. D. (2004). Accuracy and validity of observational estimates of shoulder and elbow 
posture. Applied ergonomics, 35(2), 159–171. 
Lu, T.-W. et O’connor, J. J. (1999). Bone position estimation from skin marker co-ordinates 
using global optimisation with joint constraints. Journal of biomechanics, 32(2), 129–
134. 
Lucchetti, L., Cappozzo, A., Cappello, A. et Della Croce, U. (1998). Skin movement artefact 
assessment and compensation in the estimation of knee-joint kinematics. Journal of 
biomechanics, 31(11), 977–984. 
Ludewig, P. M. (2009). Motion of the Shoulder Complex During Multiplanar Humeral 
Elevation. The Journal of Bone and Joint Surgery (American), 91(2), 378. 
doi:10.2106/JBJS.G.01483 
Ludewig, P. M. et Braman, J. P. (2011). Shoulder impingement: Biomechanical considerations 
in rehabilitation. Manual Therapy, 16(1), 33‑39. doi:10.1016/j.math.2010.08.004 
Ludewig, P. M. et Cook, T. M. (2000). Alterations in shoulder kinematics and associated 
muscle activity in people with symptoms of shoulder impingement. Physical therapy, 
80(3), 276–291. 
Ludewig, P. M., Cook, T. M. et Nawoczenski, D. A. (1996). Three-dimensional scapular 
orientation and muscle activity at selected positions of humeral elevation. Journal of 
Orthopaedic & Sports Physical Therapy, 24(2), 57–65. 
Ludewig, P. M., Phadke, V., Braman, J. P., Hassett, D. R., Cieminski, C. J. et LaPrade, R. F. 
(2009). Motion of the shoulder complex during multiplanar humeral elevation. The 
Journal of Bone & Joint Surgery, 91(2), 378–389. 
 xix 
Luime, J. J., Koes, B. W., Hendriksen, I. J. M., Burdorf, A., Verhagen, A. P., Miedema, H. S. 
et Verhaar, J. A. N. (2004). Prevalence and incidence of shoulder pain in the general 
population; a systematic review. Scandinavian journal of rheumatology, 33(2), 73–81. 
Lukasiewicz, A. C., McClure, P., Michener, L., Pratt, N. et Sennett, B. (1999). Comparison of 
3-dimensional scapular position and orientation between subjects with and without 
shoulder impingement. Journal of Orthopaedic & Sports Physical Therapy, 29(10), 
574–586. 
Lund, M. E., de Zee, M., Andersen, M. S. et Rasmussen, J. (2012). On validation of multibody 
musculoskeletal models. Proceedings of the Institution of Mechanical Engineers, Part 
H: Journal of Engineering in Medicine, 226(2), 82–94. 
Marras, W. S., Cutlip, R. G., Burt, S. E. et Waters, T. R. (2009). National occupational 
research agenda (NORA) future directions in occupational musculoskeletal disorder 
health research. Applied Ergonomics, 40(1), 15‑22. doi:10.1016/j.apergo.2008.01.018 
Marras, W. S., Lavender, S. A., Leurgans, S. E., Rajulu, S. L., Allread, W. G., Fathallah, F. A. 
et Ferguson, S. A. (1993). The Role of Dynamic Three-Dimensional Trunk Motion in 
Occupationally-Related Low Back Disorders: The Effects of Workplace Factors, 
Trunk Position, and Trunk Motion Characteristics on Risk of Injury. Spine, 18(5), 617–
628. 
Mathiassen, S. E. et Winkel, J. (1990). Electromyographic activity in the shoulder-neck region 
according to arm position and glenohumeral torque. European journal of applied 
physiology and occupational physiology, 61(5‑6), 370–379. 
Matsui, K., Shimada, K. et Andrew, P. D. (2006). Deviation of skin marker from bone target 
during movement of the scapula. Journal of Orthopaedic Science, 11(2), 180–184. 
Matsumura, N., Nakamichi, N., Ikegami, H., Nagura, T., Imanishi, N., Aiso, S. et Toyama, Y. 
(2013). The function of the clavicle on scapular motion: a cadaveric study. Journal of 
Shoulder and Elbow Surgery, 22(3), 333‑339. doi:10.1016/j.jse.2012.02.006 
 xx 
Maurel, W. (1999). 3D modeling of the human upper limb including the biomechanics of 
joints, muscles and soft tissues.  
Maurel, W. et Thalmann, D. (2000). Human shoulder modeling including scapulo-thoracic 
constraint and joint sinus cones. Computers & Graphics, 24(2), 203–218. 
Maurel, W., Thalmann, D., Hoffmeyer, P., Beylot, P., Gingins, P., Kalra, P. et Thalmann, N. 
M. (1996). A biomechanical musculoskeletal model of human upper limb for dynamic 
simulation. Dans Computer Animation and Simulation’96 (p. 121–136). Springer.  
Mayer, J., Kraus, T. et Ochsmann, E. (2012). Longitudinal evidence for the association 
between work-related physical exposures and neck and/or shoulder complaints: a 
systematic review. International archives of occupational and environmental health, 
85(6), 587–603. 
McAtamney, L. et Nigel Corlett, E. (1993). RULA: a survey method for the investigation of 
work-related upper limb disorders. Applied Ergonomics, 24(2), 91‑99. 
McClure, P. W., Michener, L. A., Sennett, B. J. et Karduna, A. R. (2001). Direct 3-
dimensional measurement of scapular kinematics during dynamic movements in vivo. 
Journal of Shoulder and Elbow Surgery, 10(3), 269–277. 
McMullen, J. et Uhl, T. L. (2000). A kinetic chain approach for shoulder rehabilitation. 
Journal of athletic training, 35(3), 329. 
Meskers, C. G. M., Van der Helm, F. C., Rozendaal, L. A. et Rozing, P. M. (1997). In vivo 
estimation of the glenohumeral joint rotation center from scapular bony landmarks by 
linear regression. Journal of biomechanics, 31(1), 93–96. 
Michaud, B. et Begon, M. (2016). Locally fitted ellipsoids improve scapula kinematics. 
Michaud, B., Jackson, M., Arndt, A., Lundberg, A. et Begon, M. (2016). Determining in vivo 
sternoclavicular, acromioclavicular and glenohumeral joint centre locations from skin 
 xxi 
markers, CT-scans and intracortical pins: A comparison study. Medical engineering & 
physics, 38(3), 290–296. 
Michel, C., Arcand, R., Crevier, H., Dovonou, N., Martin, R., Pelletier, P. et Phaneuf, R. 
(2010). Portrait national des troubles musculo-squelettiques (TMS) 1998-2007: TMS 
sous surveillance. Québec: Directions de santé publique et Institut national de santé 
publique.  
Michener, L. A., McClure, P. W. et Karduna, A. R. (2003). Anatomical and biomechanical 
mechanisms of subacromial impingement syndrome. Clinical biomechanics, 18(5), 
369–379. 
Miranda, H., Viikari-Juntura, E., Heistaro, S., Heliövaara, M. et Riihimäki, H. (2005). A 
population study on differences in the determinants of a specific shoulder disorder 
versus nonspecific shoulder pain without clinical findings. American journal of 
epidemiology, 161(9), 847–855. 
Miranda, H., Viikari-Juntura, E., Martikainen, R., Takala, E. P. et Riihimäki, H. (2001). A 
prospective study of work related factors and physical exercise as predictors of 
shoulder pain. Occupational and Environmental Medicine, 58(8), 528–534. 
Mital, A. (1997). Guide to manual materials handling. CRC Press. Repéré à  
Mital, A. et Kromodihardjo, S. (1986). Kinetic analysis of manual lifting activities: Part II—
biomechanical analysis of task variables. International Journal of Industrial 
Ergonomics, 1(2), 91–101. 
Moseley, H. F. (1969). Shoulder lesions. Churchill Livingstone. 
Mottram, S. L. (1997). Dynamic stability of the scapula. Manual therapy, 2(3), 123–131. 
Murray, W. M., Buchanan, T. S. et Delp, S. L. (2000). The isometric functional capacity of 
muscles that cross the elbow. Journal of biomechanics, 33(8), 943–952. 
 xxii 
Murray, W. M., Delp, S. L. et Buchanan, T. S. (1995). Variation of muscle moment arms with 
elbow and forearm position. Journal of biomechanics, 28(5), 513–525. 
Naaim, A., Moissenet, F., Dumas, R., Begon, M. et Chèze, L. (2015). Comparison and 
validation of five scapulothoracic models for correcting soft tissue artefact through 
multibody optimisation. Computer Methods in Biomechanics and Biomedical 
Engineering, 18(sup1), 2014–2015. 
Nag, A., Vyas, H., Shah, P. et Nag, P. K. (2012). Risk factors and musculoskeletal disorders 
among women workers performing fish processing. American Journal of Industrial 
Medicine, 55(9), 833‑843. doi:10.1002/ajim.22075 
Neer, C. S. (1983). Impingement lesions. Clinical orthopaedics and related research, 173, 70–
77. 
Nelson-Wong, E., Howarth, S., Winter, D. A. et Callaghan, J. P. (2009). Application of 
autocorrelation and cross-correlation analyses in human movement and rehabilitation 
research. journal of orthopaedic & sports physical therapy, 39(4), 287–295. 
Netter, F. H. (2010). Atlas of human anatomy. Elsevier Health Sciences. Repéré à  
Nguyen, T. C. et Reynolds, K. J. (2009). Principal component analysis of lifting kinematics 
and kinetics in pregnant subjects. Dans 13th International Conference on Biomedical 
Engineering (p. 1888–1891). Springer.  
Nielsen, P. K., Andersen, L. et Jørgensen, K. (1998). The muscular load on the lower back and 
shoulders due to lifting at different lifting heights and frequencies. Applied 
Ergonomics, 29(6), 445–450. 
Nigg, B. M. et Herzog, W. (2007). Biomechanics of the musculo-skeletal system. John Wiley 
& Sons. 
Nur, N. M., Dawal, S. Z. M. et Dahari, M. (2014). The Prevalence of Work Related 
Musculoskeletal Disorders among Workers Performing Industrial Repetitive Tasks in 
 xxiii 
the Automotive Manufacturing Companies. Dans International Conference on 
Industrial Engineering and Operations Management, Bali, Indonesia.  
Nusseck, M. et Wanderley, M. M. (2009). Music and Motion——How Music-Related 
Ancillary Body Movements Contribute to the Experience of Music. Music Perception: 
An Interdisciplinary Journal, 26(4), 335–353. 
Oberkampf, W. L. et Barone, M. F. (2006). Measures of agreement between computation and 
experiment: validation metrics. Journal of Computational Physics, 217(1), 5–36. 
O’Brien, J. F., Bodenheimer Jr, R. E., Brostow, G. J. et Hodgins, J. K. (1999). Automatic joint 
parameter estimation from magnetic motion capture data.  
Ojeda, J., Martínez-Reina, J. et Mayo, J. (2014). A method to evaluate human skeletal models 
using marker residuals and global optimization. Mechanism and Machine Theory, 73, 
259–272. 
Oleske, D. M., Andersson, G. B., Lavender, S. A. et Hahn, J. J. (2000). Association between 
recovery outcomes for work-related low back disorders and personal, family, and work 
factors. Spine, 25(10), 1259–1265. 
Oliveira, A. B., Silva, L. C. et Coury, H. J. (2011). How do low/high height and weight 
variation affect upper limb movements during manual material handling of industrial 
boxes? Brazilian Journal of Physical Therapy, 15(6), 494–502. 
Olney, S. J., Griffin, M. P. et McBride, I. D. (1998). Multivariate examination of data from 
gait analysis of persons with stroke. Physical Therapy, 78(8), 814–828. 
Östör, A. J. K., Richards, C. A., Prevost, A. T., Speed, C. A. et Hazleman, B. L. (2005). 
Diagnosis and relation to general health of shoulder disorders presenting to primary 
care. Rheumatology, 44(6), 800–805. 
 xxiv 
Otis, J. C., Jiang, C.-C., Wickiewicz, T. L., Peterson, M. G., Warren, R. F. et Santner, T. J. 
(1994). Changes in the moment arms of the rotator cuff and deltoid muscles with 
abduction and rotation. The Journal of Bone & Joint Surgery, 76(5), 667–676. 
Palmer, K. et Smedley, J. (2007). Work relatedness of chronic neck pain with physical 
findings—a systematic review. Scandinavian Journal of Work, Environment & Health, 
33(3), 165‑191. doi:10.5271/sjweh.1134 
Pascoal, A. G., van der Helm, F. F., Correia, P. P. et Carita, I. (2000). Effects of different arm 
external loads on the scapulo-humeral rhythm. Clinical Biomechanics, 15, S21–S24. 
Pascual, S. A. et Naqvi, S. (2008). An investigation of ergonomics analysis tools used in 
industry in the identification of work-related musculoskeletal disorders. International 
Journal of Occupational Safety and Ergonomics, 14(2), 237–245. 
Peat, M. (1986). Functional anatomy of the shoulder complex. Physical Therapy, 66(12), 
1855–1865. 
Phadke, V., Camargo, P. R. et Ludewig, P. M. (2009). Scapular and rotator cuff muscle 
activity during arm elevation: a review of normal function and alterations with 
shoulder impingement. Brazilian Journal of Physical Therapy, 13(1), 1–9. 
Piazza, S. J., Erdemir, A., Okita, N. et Cavanagh, P. R. (2004). Assessment of the functional 
method of hip joint center location subject to reduced range of hip motion. Journal of 
Biomechanics, 37(3), 349–356. 
Piazza, S. J., Okita, N. et Cavanagh, P. R. (2001). Accuracy of the functional method of hip 
joint center location: effects of limited motion and varied implementation. Journal of 
biomechanics, 34(7), 967–973. 
Plamondon, A., Denis, D., Delisle, A., Larivière, C., Salazar, E., group, I. M. research et 
others. (2010). Biomechanical differences between expert and novice workers in a 
manual material handling task. Ergonomics, 53(10), 1239–1253. 
 xxv 
Plamondon, A., Denis, D., Larivière, C., Delise, A., St-Vincent, M. et Nastasia, L. (2012). Les 
femmes manutentionnaires. Un point de vue biomécanique et ergonomique. IRSST 
Rapport R-757. 
Plamondon, A., Larivière, C., Delisle, A., Denis, D. et Gagnon, D. (2012). Relative 
importance of expertise, lifting height and weight lifted on posture and lumbar external 
loading during a transfer task in manual material handling. Ergonomics, 55(1), 87–102. 
Poppen, N. K. et Walker, P. S. (1976). Normal and abnormal motion of the shoulder. J Bone 
Joint Surg Am, 58(2), 195–201. 
Postacchini, R., Paoloni, M., Carbone, S., Fini, M., Santilli, V., Postacchini, F. et Mangone, 
M. (2015). Kinematic analysis of reaching movements of the upper limb after total or 
reverse shoulder arthroplasty. Journal of biomechanics, 48(12), 3192–3198. 
Prinold, J. A. et Bull, A. M. (2014). Scaling and kinematics optimisation of the scapula and 
thorax in upper limb musculoskeletal models. Journal of biomechanics, 47(11), 2813–
2819. 
Prinold, J. A., Shaheen, A. F. et Bull, A. M. (2011). Skin-fixed scapula trackers: a comparison 
of two dynamic methods across a range of calibration positions. Journal of 
biomechanics, 44(10), 2004–2007. 
Punnett, L. et Wegman, D. H. (2004). Work-related musculoskeletal disorders: the 
epidemiologic evidence and the debate. Journal of electromyography and kinesiology, 
14(1), 13–23. 
Putnam, C. A. (1993). Sequential motions of body segments in striking and throwing skills: 
descriptions and explanations. Journal of biomechanics, 26, 125–135. 
Putz-Anderson, V., Bernard, B. P., Burt, S. E., Cole, L. L., Fairfield-Estill, C., Fine, L. J., … 
others. (1997). Musculoskeletal disorders and workplace factors. National Institute for 
Occupational Safety and Health (NIOSH).  
 xxvi 
Ramsay, J. O. et Silverman, B. W. (1997). The analysis of functional data. Springer-Verlag, 
Berlin. 
Raskin, R. et Terry, H. (1988). A principal-components analysis of the Narcissistic Personality 
Inventory and further evidence of its construct validity. Journal of personality and 
social psychology, 54(5), 890. 
Reinbolt, J. A., Schutte, J. F., Fregly, B. J., Koh, B. I., Haftka, R. T., George, A. D. et 
Mitchell, K. H. (2005). Determination of patient-specific multi-joint kinematic models 
through two-level optimization. Journal of biomechanics, 38(3), 621–626. 
Reinschmidt, C., Van den Bogert, A. J., Nigg, B. M., Lundberg, A. et Murphy, N. (1997). 
Effect of skin movement on the analysis of skeletal knee joint motion during running. 
Journal of biomechanics, 30(7), 729–732. 
Rettig, O., Fradet, L., Kasten, P., Raiss, P. et Wolf, S. I. (2009). A new kinematic model of the 
upper extremity based on functional joint parameter determination for shoulder and 
elbow. Gait & posture, 30(4), 469–476. 
Robert-Lachaine, X., Marion, P., Godbout, V., Bleau, J. et Begon, M. (2015). Elucidating the 
scapulo-humeral rhythm calculation: 3D joint contribution method. Computer methods 
in biomechanics and biomedical engineering, 18(3), 249–258. 
Roquelaure, Y., Ha, C., Leclerc, A., Touranchet, A., Sauteron, M., Melchior, M., … Goldberg, 
M. (2006). Epidemiologic surveillance of upper-extremity musculoskeletal disorders in 
the working population. Arthritis & Rheumatism, 55(5), 765‑778. 
doi:10.1002/art.22222 
Rosenbaum, D. A., Grzywacz, J. G., Chen, H., Arcury, T. A., Schulz, M. R., Blocker, J. N., … 
Quandt, S. A. (2013). Prevalence of epicondylitis, rotator cuff syndrome, and low back 
pain in latino poultry workers and manual laborers. American Journal of Industrial 
Medicine, 56(2), 226‑234. doi:10.1002/ajim.22127 
 xxvii 
Roux, E., Bouilland, S., Godillon-Maquinghen, A.-P. et Bouttens, D. (2002). Evaluation of the 
global optimisation method within the upper limb kinematics analysis. Journal of 
biomechanics, 35(9), 1279–1283. 
Sadeghi, H. (2003). Local or global asymmetry in gait of people without impairments. Gait & 
Posture, 17(3), 197–204. 
Sadeghi, H., Allard, P. et Duhaime, M. (1997). Functional gait asymmetry in able-bodied 
subjects. Human Movement Science, 16(2), 243–258. 
Sadler, E. M., Graham, R. B. et Stevenson, J. M. (2011). The personal lift-assist device and 
lifting technique: a principal component analysis. Ergonomics, 54(4), 392–402. 
Sadler, E. M., Graham, R. B. et Stevenson, J. M. (2013). Gender difference and lifting 
technique under light load conditions: a principal component analysis. Theoretical 
Issues in Ergonomics Science, 14(2), 159–174. 
Sah, S. et Wang, X. (2009). Determination of geometric constraints between the ribcage and 
scapula in the shoulder complex: a cadaver study. Computer Methods in Biomechanics 
and Biomedical Engineering, 12(S1), 223–224. 
Sati, M., de Guise, J. A. et Drouin, G. (1994). In-vivo non-invasive 3D knee kinematic 
measurement and animation system: accuracy evaluation. Dans Proceedings of the 
Third International Symposium on 3-D Analysis of Human Movement (p. 19–22). 
Savage, R. J., Best, S. A., Carstairs, G. L., Ham, D. J. et Doyle, T. L. (2014). On the 
relationship between discrete and repetitive lifting performance in military tasks. The 
Journal of Strength & Conditioning Research, 28(3), 767–773. 
Scholz, J. P. (1993a). Organizational principles for the coordination of lifting. Human 
Movement Science, 12(5), 537–576. 
Scholz, J. P. (1993b). The effect of load scaling on the coordination of manual squat lifting. 
Human Movement Science, 12(4), 427–459. 
 xxviii 
Scholz, J. P., Millford, J. P. et McMillan, A. G. (1995). Neuromuscular coordination of squat 
lifting, I: effect of load magnitude. Physical therapy, 75(2), 119–132. 
Seitz, A. L., McClure, P. W., Finucane, S., Boardman, N. D. et Michener, L. A. (2011). 
Mechanisms of rotator cuff tendinopathy: intrinsic, extrinsic, or both? Clinical 
biomechanics, 26(1), 1–12. 
Šenk, M. et Cheze, L. (2006). Rotation sequence as an important factor in shoulder 
kinematics. Clinical biomechanics, 21, S3–S8. 
Šenk, M. et Cheze, L. (2010). A new method for motion capture of the scapula using an 
optoelectronic tracking device: a feasibility study. Computer methods in biomechanics 
and biomedical engineering, 13(3), 397–401. 
Seth, A., Matias, R., Veloso, A. P. et Delp, S. L. (2016). A biomechanical model of the 
scapulothoracic joint to accurately capture scapular kinematics during shoulder 
movements. PloS one, 11(1), e0141028. 
Sharma, S. (1996). Applied Multivariate Techniques, New York, John Willey & Sons. Inc. 
Shum, G. L., Crosbie, J. et Lee, R. Y. (2005). Effect of low back pain on the kinematics and 
joint coordination of the lumbar spine and hip during sit-to-stand and stand-to-sit. 
Spine, 30(17), 1998–2004. 
Sigholm, G., Herberts, P., Almström, C. et Kadefors, R. (1983). Electromyographic analysis 
of shoulder muscle load. Journal of Orthopaedic Research, 1(4), 379–386. 
Silverstein, B. A., Bao, S. S., Fan, Z. J., Howard, N., Smith, C., Spielholz, P., … Viikari-
Juntura, E. (2008). Rotator Cuff Syndrome: Personal, Work-Related Psychosocial and 
Physical Load Factors: Journal of Occupational and Environmental Medicine, 50(9), 
1062‑1076. doi:10.1097/JOM.0b013e31817e7bdd 
Silverstein, B. et Darrin, A. (2007). Work-related Musculoskeletal Disorders of the Neck, 
Back, and Upper Extremity in Washington State, Technical Report 1997-2005. Safety 
 xxix 
and Health Assessment and Research for Prevention (SHARP). Washington State 
Department of Labor and Industries.  
Silverstein, B., Viikari-Juntura, E. et Kalat, J. (2002). Use of a prevention index to identify 
industries at high risk for work-related musculoskeletal disorders of the neck, back, 
and upper extremity in Washington state, 1990-1998. American Journal of Industrial 
Medicine, 41(3), 149‑169. doi:10.1002/ajim.10054 
Snook, S. H. et Ciriello, V. M. (1991). The design of manual handling tasks: revised tables of 
maximum acceptable weights and forces. Ergonomics, 34(9), 1197–1213. 
Sood, D., Nussbaum, M. A. et Hager, K. (2007). Fatigue during prolonged intermittent 
overhead work: reliability of measures and effects of working height. Ergonomics, 
50(4), 497–513. 
Southgate, D. F., Hill, A. M., Alexander, S., Wallace, A. L., Hansen, U. N. et Bull, A. M. 
(2009). The range of axial rotation of the glenohumeral joint. Journal of biomechanics, 
42(9), 1307–1312. 
Spielholz, P., Silverstein, B., Morgan, M., Checkoway, H. et Kaufman, J. (2001). Comparison 
of self-report, video observation and direct measurement methods for upper extremity 
musculoskeletal disorder physical risk factors. Ergonomics, 44(6), 588–613. 
Spoor, C. W. et Veldpaus, F. E. (1980). Rigid body motion calculated from spatial co-
ordinates of markers. Journal of biomechanics, 13(4), 391–393. 
Stagni, R., Fantozzi, S., Cappello, A. et Leardini, A. (2005). Quantification of soft tissue 
artefact in motion analysis by combining 3D fluoroscopy and stereophotogrammetry: a 
study on two subjects. Clinical Biomechanics, 20(3), 320–329. 
Steele, T., Merryweather, A. et Bloswick, D. (2014). Manual material handling guidelines for 
the shoulder: Biomechanical support for the Liberty Mutual Tables as developed by 
Snook and Ciriello. International Journal of Industrial Ergonomics, 44(2), 275–280. 
 xxx 
Stenlund, B., Lindbeck, L. et Karlsson, D. (2002). Significance of house painters’ work 
techniques on shoulder muscle strain during overhead work. Ergonomics, 45(6), 
455‑468. doi:10.1080/00140130210136954 
Sterud, T., Johannessen, H. akon A. et Tynes, T. (2014). Work-related psychosocial and 
mechanical risk factors for neck/shoulder pain: a 3-year follow-up study of the general 
working population in Norway. International archives of occupational and 
environmental health, 87(5), 471–481. 
Stewart, S. G., Jull, G. A., Ng, J. K. et Willems, J. M. (1995). An initial analysis of thoracic 
spine movement during unilateral arm elevation. Journal of Manual & Manipulative 
Therapy, 3(1), 15–20. 
St-Vincent, M. (2011). L’intervention en ergonomie. Éditions MultiMondes. 
St-Vincent, M., Denis, D., Gonella, M. et Trudeau, R. (2007). Guide de prévention: le travail 
de manutention et le service à la clientèle dans les magasins-entrepôts. IRSST. 
Svendsen, S. W., Bonde, J. P., Mathiassen, S. E., Stengaard-Pedersen, K. et Frich, L. H. 
(2004). Work related shoulder disorders: quantitative exposure-response relations with 
reference to arm posture. Occupational and Environmental Medicine, 61(10), 844–
853. 
Szucs, K. A. et Borstad, J. D. (2015). Capturing three-dimensional clavicle kinematics: a 
validation of surface sensor measurements. International Journal of Experimental and 
Computational Biomechanics, 3(1), 1–15. 
Tabachnick, B. G., Fidell, L. S. et Osterlind, S. J. (2001). Using multivariate statistics, 607. 
Teubner, E., Gerstenberger, F. et Burgert, R. (1991). [kinematic consideration of the shoulder 
girdle and its consequences on common surgical methods]. Der Unfallchirurg, 94(9), 
471–477. 
 xxxi 
Theodoridis, D. et Ruston, S. (2002). The effect of shoulder movements on thoracic spine 3D 
motion. Clinical Biomechanics, 17(5), 418–421. 
Thigpen, C. A., Padua, D. A., Michener, L. A., Guskiewicz, K., Giuliani, C., Keener, J. D. et 
Stergiou, N. (2010). Head and shoulder posture affect scapular mechanics and muscle 
activity in overhead tasks. Journal of Electromyography and kinesiology, 20(4), 701–
709. 
Thouzé, A. (2014). Méthode numérique d’estimation du mouvement des masses molles.  
Thouzé, A., Monnet, T., Bélaise, C., Lacouture, P. et Begon, M. (2016). A chain kinematic 
model to assess the movement of lower-limb including wobbling masses. Computer 
methods in biomechanics and biomedical engineering, 19(7), 707–716. 
Tondu, B., Ippolito, S., Guiochet, J. et Daidie, A. (2005). A seven-degrees-of-freedom robot-
arm driven by pneumatic artificial muscles for humanoid robots. The International 
Journal of Robotics Research, 24(4), 257–274. 
Ulin, S. S. et Keyserling, W. M. (2004). Case studies of ergonomic interventions in 
automotive parts distribution operations. Journal of occupational rehabilitation, 14(4), 
307–326. 
Van Den Tillaar, R. et Ettema, G. (2004). A force-velocity relationship and coordination 
patterns in overarm throwing. Journal of Sports Science and Medicine, 3(4), 211–219. 
Van der Helm, F. C. (1994a). A finite element musculoskeletal model of the shoulder 
mechanism. Journal of biomechanics, 27(5), 551555–553569. 
Van der Helm, F. C. (1994b). Analysis of the kinematic and dynamic behavior of the shoulder 
mechanism. Journal of biomechanics, 27(5), 527–550. 
van der Helm, F. C. (1997). A standardized protocol for motion recordings of the shoulder. 
Dans First conference of the international shoulder group (p. 7–12).  
 xxxii 
Van der Helm, F. C., Veeger, H. E. J., Pronk, G. M., Van der Woude, L. H. V. et Rozendal, R. 
H. (1992). Geometry parameters for musculoskeletal modelling of the shoulder system. 
Journal of biomechanics, 25(2), 129–144. 
Van Der Molen, H. F., Kuijer, P., Hopmans, P. P. W., Houweling, A. G., Faber, G. S., 
Hoozemans, M. J. M. et Frings-Dresen, M. H. W. (2008). Effect of block weight on 
work demands and physical workload during masonry work. Ergonomics, 51(3), 355–
366. 
Van der Windt, D. A., Koes, B. W., de Jong, B. A. et Bouter, L. M. (1995). Shoulder disorders 
in general practice: incidence, patient characteristics, and management. Annals of the 
rheumatic diseases, 54(12), 959–964. 
van der Windt, D. A., Thomas, E., Pope, D. P., de Winter, A. F., Macfarlane, G. J., Bouter, L. 
M. et Silman, A. J. (2000). Occupational risk factors for shoulder pain: a systematic 
review. Occupational and environmental medicine, 57(7), 433–442. 
van Rijn, R. M., Huisstede, B. M., Koes, B. W. et Burdorf, A. (2010). Associations between 
work-related factors and specific disorders of the shoulder – a systematic review of the 
literature. Scandinavian Journal of Work, Environment & Health, 36(3), 189‑201. 
doi:10.5271/sjweh.2895 
Vecchio, P., Kavanagh, R., Hazleman, B. L. et King, R. H. (1995). Shoulder pain in a 
community-based rheumatology clinic. Rheumatology, 34(5), 440–442. 
Veeger, H. E. J. et van der Helm, F. C. T. (2007). Shoulder function: The perfect compromise 
between mobility and stability. Journal of Biomechanics, 40(10), 2119‑2129. 
doi:10.1016/j.jbiomech.2006.10.016 
Vézina, N. (2001). La pratique de l’ergonomie face aux TMS: ouverture à l’interdisciplinarité. 
Comptes rendus du congrès SELF-ACE.  
Wagner, H., Pfusterschmied, J., Tilp, M., Landlinger, J., von Duvillard, S. P. et Müller, E. 
(2014). Upper-body kinematics in team-handball throw, tennis serve, and volleyball 
 xxxiii 
spike: Kinematic differences in overarm movements. Scandinavian Journal of 
Medicine & Science in Sports, 24(2), 345‑354. doi:10.1111/j.1600-0838.2012.01503.x 
Waters, T. et Garg. (2009). Two-Dimensional Biomechanical Model for Estimating Strength 
Of Youth and Adolescents for Manual Material Handling Tasks. 
Waters, T. R., Putz-Anderson, V., Garg, A. et Fine, L. J. (1993). Revised NIOSH equation for 
the design and evaluation of manual lifting tasks. Ergonomics, 36(7), 749–776. 
Wickham, J., Pizzari, T., Stansfeld, K., Burnside, A. et Watson, L. (2010). Quantifying 
‘normal’shoulder muscle activity during abduction. Journal of Electromyography and 
Kinesiology, 20(2), 212–222. 
Wiker, S. F., Chaffin, D. B. et Langolf, G. D. (1989). Shoulder posture and localized muscle 
fatigue and discomfort. Ergonomics, 32(2), 211–237. 
Winter, D. A. (2009). Biomechanics and motor control of human movement. John Wiley & 
Sons.  
Woltring, H. J. (1991). Representation and calculation of 3-D joint movement. Human 
Movement Science, 10(5), 603–616. 
Woltring, H. J., Huiskes, R., De Lange, A. et Veldpaus, F. E. (1985). Finite centroid and 
helical axis estimation from noisy landmark measurements in the study of human joint 
kinematics. Journal of biomechanics, 18(5), 379–389. 
Wrigley, A. T., Albert, W. J., Deluzio, K. J. et Stevenson, J. M. (2005). Differentiating lifting 
technique between those who develop low back pain and those who do not. Clinical 
Biomechanics, 20(3), 254–263. 
Wrigley, A. T., Albert, W. J., Deluzio, K. J. et Stevenson, J. M. (2006). Principal component 
analysis of lifting waveforms. Clinical Biomechanics, 21(6), 567–578. 
Wu, G. et Cavanagh, P. R. (1995). ISB recommendations for standardization in the reporting 
of kinematic data. Journal of biomechanics, 28(10), 1257–1261. 
 xxxiv 
Wu, G., Siegler, S., Allard, P., Kirtley, C., Leardini, A., Rosenbaum, D., … others. (2002). 
ISB recommendation on definitions of joint coordinate system of various joints for the 
reporting of human joint motion—part I: ankle, hip, and spine. Journal of 
biomechanics, 35(4), 543–548. 
Wu, G., Van der Helm, F. C., Veeger, H. D., Makhsous, M., Van Roy, P., Anglin, C., … 
others. (2005). ISB recommendation on definitions of joint coordinate systems of 
various joints for the reporting of human joint motion—Part II: shoulder, elbow, wrist 
and hand. Journal of biomechanics, 38(5), 981–992. 
Yanai, T., Fuss, F. K. et Fukunaga, T. (2006). In vivo measurements of subacromial 
impingement: substantial compression develops in abduction with large internal 
rotation. Clinical Biomechanics, 21(7), 692–700. 
Yang, J. (2003). Swept volumes: theory and implementations.  
Yang, J., Abdel-Malek, K. et Nebel, K. (2003). The Reach Envelope of a 9 Degree-of-
Freedom Model of the Upper Extremity.  
Yang, J., Feng, X., Kim, J. H. et Rajulu, S. (2010). Review of biomechanical models for 
human shoulder complex. International Journal of Human Factors Modelling and 
Simulation, 1(3), 271–293. 
Yates, J. W., Kamon, E., Rodgers, S. H. et Company, P. C. (1980). Static lifting strength and 
maximal isometric voluntary contractions of back, arm and shoulder muscles. 
Ergonomics, 23(1), 37–47. 
Yoo, I. et Yoo, W. (2014). Changes in the cervical FRR, shoulder muscle pain and position 
after continuous detailed assembly work. Work, 49(4), 735–739. 
Yoon, J. (2012). Effect of Working Position on the Perceived Fatigue while Drilling on the 
Ceiling, 127–131. 
 xxxv 
Yoon, J., Shiekhzadeh, A. et Nordin, M. (2012). The effect of load weight vs. pace on muscle 
recruitment during lifting. Applied ergonomics, 43(6), 1044–1050. 
Yu, J., Ackland, D. C. et Pandy, M. G. (2011). Shoulder muscle function depends on elbow 
joint position: an illustration of dynamic coupling in the upper limb. Journal of 
biomechanics, 44(10), 1859–1868. 
Zattara, M. et Bouisset, S. (1988). Posturo-kinetic organisation during the early phase of 
voluntary upper limb movement. 1. Normal subjects. Journal of Neurology, 






Approfondir l’analyse en composante principale 
 
1- Définition mathématique des composantes principales (Jolliffe, 2002) 
Les composantes principales    sont des combinaisons linéaires qui sont créées à partir 
des variables initiales   . La  
    composante principale est obtenue par : 
                           , Où ∑   
   
 
 (3)  
Les coefficients    ,         sont appelés les coefficients de saturation. Le score des 
coefficients de saturation     est compris entre -1 et 1, et est un indice de la quantité de 
variance dans la variable    qui est retenu par la composante principale   . Le signe de ces 
coefficients de saturation indique la nature de la corrélation entre    et   . Pour un ensemble 
de données, l’ACP produit une solution qui est unique. Bien qu'il puisse y avoir autant de 
composantes principales décorrélées qu’il y a de variables d'origine, on peut espérer que 
quelques-unes seulement permettent de retenir un maximum de variabilité. C’est ainsi que la 
réduction de la dimension des données est obtenue. Il est souhaitable que la réduction de la 
dimension des données obtenue fournisse une interprétation plus facile de la structure de ces 
mêmes données. Basé sur la connaissance experte du mouvement humain, l'analyste est en 
mesure d’attribuer des significations particulières pour chacune des composantes principales 
qui sont extraites. 
Géométriquement, l’ACP peut être interprétée comme une procédure d’optimisation 
qui trouve la « meilleure » projection de points de données à partir d'un espace de dimension 
initiale   pour un espace de plus faible dimension  , où    . L’optimisation dans ce 
contexte se réfère à une minimisation du carré des distances entre les points de données et 
 ii 
leurs projections dans l'espace de dimension qui est réduit  . Si l'on note un point de donnée 
initiale    et sa projection notée  ̂ , l’objectif de l’ACP est alors de trouver un espace de n-
dimensions   à minimiser, tel que : 
  ( )  ∑(    ̂ )




  désignant la transposée. Les projections  ̂  sont déterminées par l'espace  , dont les axes 
orthogonaux sont définis comme étant les composantes principales. En termes de variabilité, 
cette projection optimale est celle qui préserve au maximum la variance dans les données 
d'origine. Cette optimisation est algébriquement accomplie au travers de différentes approches 
comme la décomposition propre de la matrice de corrélation des données initiales ou encore 
par la décomposition en valeurs singulières de la matrice de données initiales  . En termes de 
variabilité, cette projection optimale est celle qui préserve au maximum la variance dans les 
données d'origine (Jolliffe, 2002). 
1- L’ACP comme méthode de réduction de la dimension d’un ensemble de données 
Dans l'analyse de données issues de la marche humaine, une des manières d'exploiter la 
méthodologie de l’ACP est de réduire la dimension et l’interprétation de multiples variables 
(Olney et al., 1998; Sadeghi, Allard et Duhaime, 1997). Leur travail réaffirme l'utilité de 
l’ACP pour la réduction de la dimensionnalité et l’interprétation des données (Olney et al., 
1998). Dans le même esprit, (Sadeghi et al., 1997) appliquent une ACP à 48 variables pour 
chaque membre inférieur. Ces paramètres sont composés des pics de puissance et d'énergie 
développés à la hanche, au genou et la cheville dans les plans transversal, frontal et sagittal. 
Pour chaque membre inférieur, ils trouvent quatre composantes principales. Contrairement à 
(Olney et al., 1998), (Sadeghi et al., 1997) ne nomment pas et n’interprètent pas les 
composantes principales. Ils étudient en revanche les coefficients de saturations dans les 
composantes principales pour déterminer quels sont les paramètres les plus importants dans la 
locomotion de sujets valides. Les scores des facteurs de saturation supérieurs à 0,6 sont 
considérés comme les paramètres importants. Pour le membre droit, les composantes 
principales révèlent huit paramètres qui dénotent une fonction propulsive dans le plan sagittal. 
Pour le membre gauche, les composantes principales identifient 15 paramètres qui suggèrent 
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une fonction de soutien dans tous les plans. En comparant les paramètres suggérés par les 
scores des coefficients de saturation et en termes de fonctions de stabilisation et de propulsion, 
(Sadeghi, 2003) remarquent au cours du cycle de marche l’existence d’une asymétrie entre les 
membres inférieurs droit et gauche. Pour l'étude de la marche, ce travail illustre l'utilisation 
créative de composantes principales afin d’isoler les paramètres les plus importants. Dans ce 
contexte, un paramètre important est donc un paramètre qui contribue significativement à la 
variance globale des données et tient compte des corrélations entre les variables (Chau, 2001). 
Les dernières analyses citées se sont intéressées aux membres inférieurs lors de la marche. À 
notre connaissance cette méthode d’ACP n’a encore jamais été appliquée aux tâches de lever 
dans l’optique d’étudier les relations entre différents paramètres du mouvement de l’épaule. 
Afin de clore cette présentation de l’ACP, nous retiendrons que cet outil est utile dès 
lors qu’à partir de données statistiques (ou d’algorithme algébrique) la partie dominante de la 
variabilité d’un modèle peut décrire efficacement un ensemble plus réduit de données 
significatives. Tout en participant à la réduction de multiples variables elle reste une procédure 
d’optimisation que nous allons utiliser pour l’analyse de nos mouvements et leur coordination.  
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ANNEXE II 
De la construction des repères locaux à la récupération des matrices de 
rototranslation 
La construction d’un repère local RSi d’un segment Si s’effectue de la manière suivante. Tout 
d’abord, il faut construire un repère orthonormé direct (axes et origine) à partir de la position 
d’au moins trois marqueurs (A, B et C).  
 
Figure 18: Construction d'un repère local RSi = (OSi XSi YSi ZSi) d’un segment Si à partir de trois 
marqueurs (A, B et C) liés au solide Si au cours du temps 
C’est-à-dire créer une origine OSi, qui dans cette exemple (Figure 18) est également le point A, 
et trois axes orthogonaux (XSi, YSi et ZSi) au moyen du produit vectoriel (18). Puis, chacun des 
axes est ensuite divisé par sa norme pour rendre ces axes unitaires (19). 
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   (19)  
 
La matrice homogène de « Denavit et Hartenberg » ou matrice de position M0,Si (4x4) peut 
ensuite être construite. Cette matrice décrit les rotations dans l’espace du segment i par rapport 
au repère global R0. Cette matrice de rototranslation M0,Si contient la matrice de rotation R0,Si 
formée à partir des axes unitaires (   ,     et    ) et le vecteur t0,Si (3x1) qui décrit les 
translations de l’origine du repère (   ) : 
        
    
            
    
    
      
              
              
            
    
 
Afin d’obtenir l’angle relatif entre deux segments ou angle articulaire, il est nécessaire 
d’obtenir la matrice de passage            du segment parent au segment enfant (20). Il faut 
tout d’abord récupérer la matrice de rotation du segment enfant         et celle du segment 
parent         toutes les deux exprimées dans le repère global. La matrice de rotation du 
segment parent         doit être transposée, puis, une multiplication matricielle sera réalisée : 
                             (20)  
 
Cette matrice de passage            permet de passer de coordonnées exprimées à partir d’un 




Estimation d’un centre articulaire à partir de la méthode SCoRE (Ehrig et al., 
2006) 
L’estimation fonctionnelle des centres articulaires nécessite les matrices de rotation et 
les vecteurs translations des deux segments adjacents de l’articulation considérée. De ce fait, 
les matrices de rotation associées aux repères locaux sont optimisées à partir d’une méthode 
d’optimisation locale. Cette méthode permet d’obtenir une estimation plus précise du centre et 
de l’axe articulaire (Bouby et al. 2005 ; Monnet et al. 2008 ; Roosen et al. 2013). Les vecteurs 
translations calculés représentent la translation de la position moyenne de l’ensemble des 
marqueurs placés sur le segment. La méthode fonctionnelle SCoRE se base par la suite sur le 
principe que la position du centre articulaire dans chaque repère local des deux segments est 
un vecteur constant. Cette méthode repose sur une approche d’optimisation par moindres 
carrés conduisant à minimiser la fonction objective suivante : 
           
     
∑‖        (       )‖
 
 
   
 (21)  
avec    et    qui représentent les positions des centres de rotations exprimées dans les repères 
locaux des segments enfants et parents, les matrices de rotation (     ) et les translations 
(     ) d’un système de coordonnées locales étaient réexprimées dans le repère global. 
L’équation (21) peut s’écrire sous la forme d’un problème linéaire : 
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) (22)  





)  (   )
  
  (
     
 
     
) (23)  
 vii 
Avec A= (
     
  
     
) 
 Les vecteurs positions    et    exprimés dans le repère global ne sont pas parfaitement 
concordants. C’est pourquoi, le centre de rotation finalement calculé était la moyenne entre    
et   lorsqu’ils sont exprimés dans le repère global. 
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